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Kurzzusammenfassung 
Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine biomimetische Calciumphosphat-Implantatstruktur für 
den regenerativen Knochenersatz hergestellt, die der natürlichen Struktur von 
Röhrenknochen (innen offenporös, außen kompakt) nachempfunden ist. Mit Hilfe einer 
modifizierten Schlickergusstechnik und von dreidimensional gedruckten Wachsausschmelz-
formen konnte erstmals mit dieser Fertigungstechnik diese Struktur mit einem keramischen 
Material für den regenerativen Knochenersatz (Beta-Tricalciumphosphat; β-TCP) nachgeahmt 
werden. Es konnte so eine Steigerung der Festigkeit der β-TCP-Formkörper um den Faktor 
vier gegenüber komplett porös aufgebauten β-TCP-Formkörpern erreicht werden. Damit 
könnten in Zukunft auch lasttragende Operationsgebiete (z. B. Defekte an Röhrenknochen) 
mit β-TCP klinisch versorgt werden. Ferner konnte neben der Nachahmung der natürlichen 
Röhrenknochenstruktur auch die notwendigen medizinischen Parameter für ein potentiell 
osteokonduktives (Makroporenstruktur), osteointegratives (Mikroporenstruktur) und 
osteoinduktives (Funktionalisierung mit einem knochenmorphogenen Protein) β-TCP-
Implantatmaterial erfüllt werden. Die erarbeitete Fertigungstechnik erlaubt zudem die 
Fertigung von patientenindividuellen β-TCP-Implantatstrukturen, z. B. auf Grundlage 
computertomographischer Daten des zu versorgenden Knochendefekts. Initiale 
zellbiologische Untersuchungen bestätigten die prinzipielle Eignung der gefertigten β-TCP-
Strukturen als Implantate für den regenerativen Knochenersatz.  
 
Abstract 
In this work, a calcium phosphate implant structure, mimicking the natural structure of long 
bones (open porous inside, compact outside) was prepared. By means of slip casting and 
three-dimensionally printed lost wax molds, this structure could be modeled first time by this 
method using a ceramic material as regenerative bone substitute (beta-tricalciumphosphate; 
β-TCP). The compressive strength of the β-TCP ceramic parts was increased by a factor of 
four compared to completely porous β-TCP parts. This should provide suitable β-TCP 
implants in the future also for load-bearing implantation sides (e. g. defects of long bones). 
Furthermore, the medical parameters for osteoconductive (macropore structure), 
osteointegrative (micropore structure) and osteoinductive (functionalization with a bone 
morphogenetic protein) properties of a β-TCP implant material could be satisfied. The 
developed manufacturing technology also allows the production of patient-specific β-TCP 
implant structures, e. g., based on computertomographic data of bone defects. Initial cell 
biological studies confirmed the basic suitability of the produced β-TCP structures as 
implants for the regenerative care of bone defects. 
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1 Einleitung und Zielsetzung 
Ist es auf Grund von äußeren Einflüssen oder Erkrankungen zur Schädigung des 
Knochengewebes gekommen, müssen diese Bereiche klinisch versorgt werden, damit die 
Funktion des Knochens erhalten bleibt bzw. wieder hergestellt werden kann. Die Versorgung 
von Knochendefekten bei Verletzungen oder Krankheiten reicht bis in das Altertum zurück. 
Hier wurden vor allem natürliche Materialien wie etwa Kokosnussschalen verwendet, um     
z. B. Knochendefekte in der Schädeldecke zu behandeln [54]. Aber auch schon metallische 
Platten aus Gold oder Silber wurden an Schädeln verschiedener Hochkulturen entdeckt, die 
auf 3000 v. Chr. datiert werden. Diese Fundstücke zeigen eindeutig einen Heilungsprozess 
des Knochens und belegen somit eine Versorgung des Knochendefekts vor dem 
Todeszeitpunkt [150]. Mit fortschreitender Entwicklung in der Medizintechnik kommen heute 
verschiedenste Materialien zur Versorgung von Knochendefekten zum Einsatz. Dabei lässt 
sich die Art der Implantatmaterialien generell in zwei Klassen unterteilen, die permanenten 
und die temporären Knochenersatzimplantate. Permanente Implantate verbleiben zeitlebens 
im Körper und übernehmen die Funktion des entfernten Knochengewebes. Dem gegenüber 
stehen in der regenerativen Medizin die temporär verwendeten Implantatmaterialien. Diese 
übernehmen für einen bestimmten Zeitraum spezielle Funktionen, bis das Implantatmaterial 
nicht mehr zur Versorgung benötigt wird. 
 
Im Unterschied zu anderen Gewebearten besitzt der Knochen die Fähigkeit, ohne die Bildung 
von Narbengewebe wieder zu verheilen und ist nach einer Frakturheilung in der Lage, seine 
Funktion annähernd vollständig wiederherzustellen [117]. Daher reicht bei einem einfachen 
Knochenbruch die Ruhigstellung des Bruchs in der Regel aus, um eine komplette Heilung zu 
gewährleisten. In Abhängigkeit von der Größe des Knochendefekts reichen die 
körpereigenen Regenerationskräfte des Knochens jedoch nicht mehr, um aus eigener Kraft 
den Knochendefekt zu schließen. Werden Segmente des Knochens durch traumatische 
Ereignisse (Verkehrsunfall, Arbeitsunfall, etc.) zerstört oder müssen aufgrund von 
Tumorbefall oder Entzündungen entfernt werden, bedarf der entstehende Defekt einer 
zusätzlichen Versorgung, damit es zu einer vollständigen Heilung des Knochendefekts 
kommen kann [75]. 
 
Bei der regenerativen Versorgung solcher Knochendefekte wird heutzutage das autologe 
Knochenmaterial (Knochensubstanz desselben Patienten) als der Goldstandard angesehen 
[32]. Zur Behandlung wird dem Patienten autologer Knochenersatz vorwiegend aus dem 
Beckenkamm entnommen und in den Knochendefekt eingebracht. Der Vorteil bei 
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Verwendung körpereigenen Materials besteht darin, dass es die besten Heilungschancen auf 
die vollständige Regeneration des Knochendefektes bietet. Der größte Nachteil des autologen 
Knochenersatzes ist seine quantitative Limitierung. Es können dem Patienten nicht beliebig 
große Knochenareale entnommen werden, ohne nicht einen zusätzlichen Knochendefekt zu 
erzeugen, der selbst einer anschließenden Versorgung bedarf. Größere Defekte lassen sich in 
der Regel daher nicht mit autologem Material behandeln. Bei älteren Patienten, bei Kindern, 
bei Polytraumatisierten und bei Patienten in schlechtem Allgemeinzustand stellt die 
Entnahme von autologen Knochenimplantaten zudem einen oftmals nicht zu vertretenden 
Zweiteingriff dar [30, 61, 116]. 
 
Neben dem autologen Knochenmaterial ist synthetisch herstellbares Beta-Tricalciumphosphat 
(β-TCP) eines der Standardmaterialien zur regenerativen Versorgung von Knochendefekten. 
Beim β-TCP handelt es sich um ein synthetisches, keramisches Material, das abgebaut und 
sukzessive durch neu gebildetes Knochengewebe ersetzt werden kann [88]. Ein erheblicher 
Vorteil gegenüber dem autologen Knochenersatz besteht darin, dass kein zweites 
Operationsgebiet eröffnet werden muss, wie es für die Entnahme des autologen 
Knochenersatzes nötig ist. Ferner steht β-TCP mengenmäßig quasi unbegrenzt zur 
Verfügung, so dass der Einsatz von β-TCP nicht durch die Größe des zu behandelnden 
Knochendefekts limitiert ist. Damit der Körper jedoch in der Lage ist, ein β-TCP-Implantat 
vollständig abzubauen und den Knochendefekt mit körpereigenem Knochengewebe zu 
schließen, werden an das Material Anforderungen hinsichtlich der Porosität gestellt [89]. Auf 
Grund der benötigten hohen Porosität und ohne eine kompakte Außenschicht, wie diese bei 
natürlichen Röhrenknochen vorhanden ist, weisen kommerziell verfügbare Implantate aus β-
TCP nur eine geringe Festigkeit auf. Diese β-TCP-Implantate können daher nur für 
Implantationsgebiete eingesetzt werden, die einer geringen mechanischen Beanspruchung 
ausgesetzt sind. Forschungsseitig ist man daher bemüht, Calciumphosphat-
Implantatstrukturen zu entwickeln, die neben einem porösen Anteil zusätzlich einen 
kompakten Außenbereich besitzen [43, 78, 79, 87]. Der poröse Anteil soll dabei die 
Einsprossung des neuen Knochengewebes in das Implantat fördern und der kompakte 
Außenbereich die Aufnahme der mechanischen Last gewährleisten. Die zurzeit verwendeten 
Herstellungstechniken können jedoch nur eine unzureichend kompakte Außenschicht 
erzeugen und so nur eine moderate Steigerung der Festigkeit erzielen.  
 
Die vorliegende Arbeit befasst sich demnach mit zwei entscheidenden Bereichen eines 
Implantats aus degradierbaren Werkstoffen zur Versorgung von Knochendefekten. Zum 
einen, wie Implantatstrukturen mit einer definierten Porengröße, Gesamtporosität und 
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Interkonnektivität reproduzierbar aus β-TCP gefertigt werden können. Zum anderen, wie 
gleichzeitig die Struktur des natürlichen Knochens (innen porös, außen kompakt) 
nachgeahmt werden kann (Biomimetik), damit eine Steigerung der mechanischen 
Beanspruchbarkeit der Implantatstrukturen erreicht wird. Darüber hinaus werden im Rahmen 
dieser Arbeit die zu entwickelnden Implantatstrukturen mit einem synthetisch hergestellten 
rekombinanten knochenmorphogenen Protein (rhBMP-2) funktionalisiert. Diese Proteine, die 
physiologisch bei einem Knochenbruch vom Körper an der Bruchstelle ausgeschüttet werden, 
unterstützen die Knochenneubildung. Es konnte durch Studien anderer Arbeitsgruppen 
gezeigt werden, dass die Verwendung von rhBMP-2 und einem Trägermaterial eine 
vergleichbar gute Regeneration des Knochendefekts wie das autologe Knochenmaterial 
bewirken kann [26, 28, 187]. Ferner wird in dieser Arbeit ein ganzheitlicher Ansatz zur 
Herstellung patientenindividueller Implantatstrukturen erarbeitet. Dieser Ansatz umfasst eine 
vollständige Prozesskette von der CT-Aufnahme der Patientensituation, der passgenauen 
Konstruktion der Implantatstruktur am Computer bis hin zur Fertigung, Funktionalisierung 
und Sterilisation des Implantats. Die gefertigten β-TCP-Bauteile und -Implantatstrukturen 
werden beginnend von den Ausgangsmaterialien bis hin zum fertigen Implantat umfassend 
materialtechnisch charakterisiert. Abschließend werden die biomimetischen 
Knochenersatzimplantate an Hand von Testgeometrien zellbiologisch untersucht, um so die 
prinzipielle Eignung als Knochenersatzmaterial nachzuweisen. 
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2 Grundlagen 
 
2.1 Medizinische Aspekte 
 
2.1.1 Der natürliche Knochen 
Der Knochen des Bewegungsapparates erfüllt im Wesentlichen zwei wichtige Aufgaben. Zum 
einen dient er als Calcium- und Phosphatspeicher und zum anderen erfüllt er die Funktion als 
skelettbildendes Stützgewebe [70]. Zwei unterschiedliche Strukturen des Knochens lassen 
sich makroskopisch unterscheiden. Es existiert eine dichtere Struktur, die sich bei 
Plattenknochen und im äußeren Bereich der Röhrenknochen finden lässt (Kompakta) und 
einer trabekuläre, schwammartige Struktur (Spongiosa) die im Inneren von Wirbelknochen 
oder Röhrenknochen lokalisiert ist. Unabhängig von seiner strukturellen Ausbildung besteht 
das Knochengewebe zu 70 % aus einem anorganischen und zu 30 % aus einem organischen 
Anteil. Die anorganische Substanz besteht zu 95 % aus carbonatreichem Hydroxylapatit. 
Magnesium-, Natrium, Kaliumfluoride und -chloride stellen die übrigen 5 % dar [57]. Der 
Hydroxylapatit enthält etwa 4 bis 8 % Carbonat und die Kristalle haben eine Länge von 50 
nm, eine Breite von 25 nm und ein Dicke von 2-5 nm [190]. Die Zusammensetzung der 
mineralischen Komponente des Knochens gibt Tabelle 1 wieder [13]. 
 
Tab. 1. Zusammensetzung der mineralischen Komponente des Knochens [13]. 
Kationen/Anionengruppe Masse (Gew.-%) 
PO43- 48,0-52,4 
Ca2+ 34,0-37,0 
CO32- 6,0-7,6 
Mg2+ 0,6-0,9 
Na+ 0,4-1,1 
K+ 0,1-0,2 
Citrat 0,9-1,1 
Ca/P-Verhältnis 1,6-1,73 
 
Die organische Knochensubstanz besteht zu 95 % aus Kollagen, wobei nichtkollagene 
Proteine die restlichen 5 % ausmachen [57]. Das Kollagen des Knochens (überwiegend 
Kollagen Typ1) ist in Kollagenfibrillen angeordnet. Die Hydroxylapatitkristalle liegen den 
Kollagenfibrillen auf, sind aber auch in diese eingebettet und haben überwiegend die gleiche 
Orientierung wie die Kollagenfibrillen [70]. Die gleichsinnig ausgerichteten Kollagenfibrillen 
ordnen sich in 3-5 µm dicken Schichten an, die als Knochenlamellen bezeichnet werden 
[111]. Der Knochen ist zur Außenseite hin mit der Knochenhaut (Periost), einer 
bindegewebigen Schicht überzogen. Auf der Innenseite der Röhrenknochen und auf der 
Spongiosa befindet sich das Endost, eine einlagige Bindegewebsschicht, die den Knochen im 
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Markraum vom Knochenmark abgrenzt. Darüber hinaus kleidet das Endost die Havers-Kanäle 
aus. Das Havers-System ist die Grundeinheit des Aufbaus der Kompakta. Im Inneren der 
Havers-Kanäle befinden sich feine Blutgefäße sowie Nervenfasern und sorgen für die 
Nährstoffversorgung und die Reizübertragung innerhalb des Knochens. Die einzelnen Havers-
Kanäle sind mit ringförmig angeordneten Knochenlamellen (etwa 5-20 Knochenlamellen) 
umgeben [111]. Die Knochenlamellen bestehen aus der nichtmineralisierten Matrix des 
Knochens (Osteoid), der bereits mineralisierten Knochenmatrix und den calcifizierten 
Knochenzellen (Osteozyten), die zwischen zwei Knochenlamellen eingebettet sind. Die 
Zellfortsätze der Osteozyten stehen über kleine Kanäle im Knochen (Canaliculi) 
untereinander in Verbindung und sind so auch an die Havers-Kanäle angeschlossen. Das 
System aus Knochenlamellen und Havers-Kanal wird als Osteon bezeichnet. Ein Osteon 
richtet sich bei der Bildung entlang der Isotensen (Linien gleicher Spannung) innerhalb des 
Knochens aus und hat einen Durchmesser von 0,1 bis 0,4 mm und eine Länge zwischen 10 
und 50 mm [57, 111]. Der Zwischenraum wird durch Teile älterer Osteone gefüllt, welche 
man als Schaltlamellen bezeichnet. Ferner sind die Havers-Kanäle über seitliche 
Verzweigungen, die Volkmann-Kanäle, miteinander verbunden [111].  
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Abb. 4. Aufbau des natürlichen Knochens [129].
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Abbildung 4 verdeutlicht die strukturelle Anordnung der gerade beschriebenen Zellen und 
Bestandteile des Knochens. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Der maximale Durchmesser der Osteone wird im Wesentlichen dadurch limitiert, dass die 
vom Havers-Kanal am weitesten entfernten Osteozyten durch Diffusion noch versorgt 
werden müssen. An Hand des Durchmessers der Osteone von bis zu 400 µm ist somit diese 
Diffusionsstrecke kleiner als 200 µm. Da die Spongiosa keine Havers-Kanäle besitzt, ist somit 
zu erklären, warum ein maximaler Durchmesser der Trabekel der Spongiosa von 400 µm 
nicht überschritten wird [111]. Das Zusammenspiel aus organischem und anorganischem 
Anteil und der beschriebenen mikrostrukturellen Anordnung beider Komponenten führt zu 
den spezifischen mechanischen Kennwerten des Knochens (Tab. 2). Der organische Anteil 
sorgt für die Elastizität des Knochens, während die anorganische Komponente für die 
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Festigkeit verantwortlich ist. Das Verhältnis des organischen und anorganischen Anteils des 
Knochens führt zu einem zweckmäßigen Kompromiss aus diesen beiden mechanischen 
Eigenschaften [190]. 
 
Tab. 2. Mechanische Kennwerte der Kompakta, der Spongiosa, des Femurs (Oberschenkelknochen), der Tibia 
(Schienbeinknochen) und der Fibula (Wadenbeinknochen) des menschlichen Skeletts. 
Material Druckfestigkeit (MPa) 
Zugfestigkeit 
(MPa) 
Elastizitätsmodul 
(GPa) 
Lit. 
Kompakta 130-180 50-151 12-18 90, 165, 204 
Spongiosa 4-12 –  0,1-0,5 66, 201 
Femur 167 121 17,2 19 
Tibia 159 140 18,1 19 
Fibula 123 146 18,6 19 
 
Neben den gerade beschriebenen strukturellen Anordnungen und Komponenten innerhalb 
des Knochens sind vor allem die knochenaufbauenden Zellen (Osteoblasten) und die 
knochenabbauenden Zellen (Osteoklasten) wichtige Bestandteile des natürlichen Knochens. 
Die Osteoblasten sind spezialisierte Knochenzellen, deren Hauptaufgabe darin besteht, das 
Osteoid, also die Grundsubstanz der nichtmineralisierten Knochenmatrix zu synthetisieren 
und die neugebildete Knochenmatrix zu mineralisieren [86]. Mit zunehmender Mineralisation 
werden die Osteoblasten in die Knochenmatrix eingebunden und wandeln sich teilweise in 
ruhende, kalzifizierte Knochenzellen, den Osteozyten, um [41]. Darüber hinaus werden 
Knochenproteine wie Osteocalcin, Osteonektin, Osteopontin, Sialoprotein und 
Wachstumsfaktoren wie TGF-β (Transforming Growth Factor), BMP (Bone Morphogenetic 
Protein), PdGF (Platelet-derived Growth Factor) und IGF (Insulin-like Growth Factor), durch 
die Osteoblasten gebildet [72]. Zudem regulieren die Osteoblasten durch die Ausschüttung 
von Signalstoffen die Osteoklastenaktivität [111]. Die Osteoklasten sind die Gegenspieler der 
Osteoblasten und hauptsächlich für den Knochenabbau verantwortlich. Es handelt sich bei 
diesen Zellen um spezialisierte, mehrkernige Zellen aus der Monozyten-Makrophagen-Linie, 
die bis zu zehn Zellkerne enthalten können und durch die Fusion somit relativ große Zellen 
mit bis zu 100 µm Durchmesser sind [57, 70]. Die Osteoklasten liegen der Knochenmatrix 
auf und bauen den organischen und anorganischen Teil des Knochens über zwei 
verschiedene Mechanismen ab. Der Abbau der mineralischen Phase des Knochens wird durch 
eine pH-Wert Senkung zwischen Knochen und Osteoklast erreicht, wobei die Kollagenmatrix 
durch abgegebene Enzyme der Osteoklasten aufgelöst wird. Die Auflösung der mineralischen 
Matrix erreicht der Osteoklast schließlich durch eine Protonenpumpe und der Bildung von 
Salzsäure [184]. Die aktiven Osteoklasten bilden an der Kontaktfläche zum Knochen einen 
Faltensaum zur Erhöhung der reaktiven Oberfläche aus. Um eine pH-Wert Senkung auf pH 
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4,5 zu erreichen, muss der Spaltbereich zwischen Osteoklast und Knochen gegenüber der 
Umgebung versiegelt werden [169]. Dies erreichen die Osteoklasten durch eine 
Versiegelungszone, die zirkulär um den Faltensaum gebildet wird und während des 
Resorptionsvorgangs durch Integrine fest mit der Knochenmatrix verbunden ist. Nun beginnt 
der Resorptionsprozess, wobei durch die Säure zuerst die mineralische Phase aufgelöst wird 
und anschließend durch die gebildeten Enzyme die organische Phase abgebaut wird. 
Dadurch entstehen die typischen Resorptionslakunen (Howship-Lakunen) unterhalb der 
Osteoklasten in der Knochenmatrix [85]. Nach Bildung der Resorptionslakune lässt der 
Osteoklast von der Oberfläche der Knochenmatrix los, indem die Versiegelungszone gelöst 
wird und der Faltensaum sich zurückbildet. Der Osteoklast ist eine mobile Zelle und kann sich 
ähnlich einer Amöbe über die Oberfläche der Knochenmatrix bewegen und an einer anderen 
Stelle wieder niederlassen. Während der Fortbewegung ist der Osteoklast nicht aktiv, erst bei 
einer nächsten Verankerung mit dem Knochen kann der Osteoklast wieder aktiv werden und 
der Resorptionsvorgang beginnt erneut [189]. Die Entstehung und Aktivierung der 
Osteoklasten wird unter anderem durch die Osteoblasten gesteuert und ist ein komplexes 
biochemisches System, wobei verschiedene Mechanismen eine Rolle spielen [99]. Ruhende 
Osteoklasten liegen eingebettet in spindelförmigen Zellen, den so genannten Lining-Zellen. 
Diese Lining-Zellen sind ruhende osteoblastenähnliche Zellen welche die Knochenoberfläche 
bedecken [57]. Die Lining-Zellen glätten und reinigen die Knochenoberfläche z. B. von 
Rückständen, die von den Osteoklasten nicht verstoffwechselt wurden. Werden die 
Osteoklasten aktiviert, weichen die Lining-Zellen zur Seite und der Resorptionsprozess 
beginnt. Nachdem der Osteoklast die Lakune gebildet hat, werden über Botenstoffe die 
Osteoblasten angelockt, die den entstandenen Defekt wieder auffüllen [71]. 
 
Der Knochen ist also durch die Osteoblasten und Osteoklasten einem ständigen 
Umbauprozess (Remodeling) unterzogen, was vorwiegend dazu dient, einer 
Materialermüdung zuvorzukommen [70]. Der Umbauprozess ist dabei in einzelne 
voneinander unabhängig arbeitende Einheiten (Basic Multicellular Unit; BMU) aus 
Osteoblasten und Osteoklasten organisiert. Bei einer BMU handelt es sich um einen etwa 
2000 µm langen und 150 bis 200 µm breiten Kanal, der sich mit einer Geschwindigkeit von 
20 bis 40 µm pro Tag durch den Knochen fortbewegt. An der Vorderseite lagern sich die 
Osteoklasten entlang der vorherrschenden mechanischen Belastung an und bauen den 
Knochen ab, wobei die Osteoblasten im hinteren Bereich der BMU den Knochen wieder 
aufbauen. 2  bis 5 % der gesamten Knochenmasse werden so von diesen Einheiten pro Jahr 
umgebaut [70]. Liegt ein dynamisches Gleichgewicht von Knochenabbau zu Knochenaufbau 
vor, bleibt die Menge der Knochensubstanz konstant. Liegen Erkrankungen wie Osteoporose 
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vor, ist die Osteoklastenakitivtät höher als die der Osteoblasten und die Knochensubstanz 
nimmt ab. Der Knochen reagiert jedoch nicht nur aufgrund von Erkrankungen mit einer 
abnehmenden oder zunehmenden Knochenmasse. Vor allem äußere Einflüsse wie intensive 
sportliche Betätigung führen zu einer Zunahme des Knochens in den mechanisch belasteten 
Bereichen oder zu einer Abnahme der Knochenmasse in weniger belasteten Bereichen 
(Wolffsches Transformationsgesetz) [197]. Man geht davon aus, dass dieser Auf- bzw. 
Abbauprozess (Autoregulation) durch bestimmte Signale der Osteozyten gesteuert wird, 
wobei der Auf- bzw. Abbauprozess unabhängig von dem Umbauprozess der BMUs zu sehen 
ist [115]. Die Osteozyten stehen untereinander und auch mit den Lining-Zellen über 
Signalwege in Kontakt. Es wird angenommen, dass die Osteozyten die Lining-Zellen über 
diese Signalwege daran hindern, zu aktiven Osteoblasten zu differenzieren. Werden die 
Osteozyten mechanisch beansprucht, kann es zu Unterbrechungen der Signalwege kommen. 
Damit nimmt das Signal zur Verhinderung der Aktivierung der Osteoblasten im mechanisch 
beanspruchten Bereich ab, was zur Folge hat, dass die Lining-Zellen sich lokal in aktive 
Osteoblasten umwandeln. Die erhöhte Osteoblastenaktivität hat wiederum zur Folge, dass an 
dieser Stelle mehr Knochensubstanz gebildet wird. Bleibt im umgekehrten Fall eine 
mechanische Stimulation des Knochens aus, wird das Signal an die Lining-Zellen nicht 
gestört, wodurch sich kaum Lining-Zellen in aktive Osteoblasten umwandeln. Damit 
überwiegt die Osteoklastenaktivität und die Knochenmasse nimmt ab. Neben dieser 
Autoregulation der Knochenmasse ist der Knochen in der Lage, auch Mikrorisse und kleine 
Beschädigungen wieder zu reparieren (Autoreparation). Zum einen geschieht dies durch den 
turnusmäßigen Umbauprozess der BMUs, wird aber zudem auch gezielt über die Signalwege 
der Osteozyten veranlasst. Den Osteozyten kommt dabei wieder eine ähnliche Bedeutung 
wie bei der Autoregulation zu. Beim Entstehen von Mikrorissen oder bei Beschädigung der 
Knochenstruktur werden auch die Osteozyten geschädigt oder deren 
Signalübertragungswege gekappt. Damit fehlt wiederum das Signal, das die Lining-Zellen 
davon abhält, zu aktiven Osteoblasten zu differenzieren, was zur Folge hat, dass sich 
vermehrt Lining-Zellen in aktive Osteoblasten umwandeln [115]. Die erhöhte 
Osteoblastenaktivität führt dann dazu, dass die Mikrorisse durch die vermehrt neu gebildete 
Knochensubstanz wieder geschlossen werden. Somit ist der Knochen in der Lage, an den 
benötigten Stellen gezielt die Masse der Knochensubstanz zu regulieren oder entstandene 
Mikrorisse und kleine Beschädigungen wieder in Stand zu setzen.  
 
 
 
 
19 
2.1.2 Versorgung von Knochendefekten 
Wird der Knochen mechanischen Beanspruchungen ausgesetzt, die höher sind als die 
Festigkeit des jeweiligen Knochens, entstehen nicht nur Mikrorisse, sondern es kommt zu 
einem Bruch des Knochens (Fraktur). Handelt es sich um weniger komplizierte Frakturen 
ohne Verlust von Knochensubstanz, dann ist der Knochen in der Lage, auch diese Defekte 
wieder zu schließen. Dabei wird zwischen der primären und sekundären Knochenheilung 
unterschieden. Um eine primäre Knochenheilung (desmale Ossifikation) zu ermöglichen, 
müssen die Frakturenden möglichst bald wieder zusammengebracht und gegeneinander 
unbeweglich fixiert werden. Diese Fixierung ist in der Regel nur über Osteosyntheseplatten 
und einer festen Verschraubung der einzelnen Bruchstücke möglich. Ist der Spalt zwischen 
den Knochenbruchstücken kleiner 1 mm und sind die Knochenstücke auch nicht versetzt 
zueinander, dann können die durch den Bruch getrennten Osteone der beiden 
Knochenenden aufeinander zu- und wieder zusammenwachsen. Im Spaltbereich entsteht 
jedoch zuerst Geflechtknochen. Im Gegensatz zu den sonst in den Osteonen befindlichen 
Lamellenknochen sind die Fasern des Geflechtknochens ungerichtet, und dieses 
Knochengewebe weist nicht die Festigkeit des Lamellenknochens auf. Erst im Zuge des 
Umbauprozesses wird der lamellare Knochen gebildet, der entlang der einwirkenden 
mechanischen Belastung des Knochens ausgerichtet ist [111]. 
 
Die sekundäre Knochenheilung (endochondrale Ossifikation) tritt auf, wenn die Bruchstücke 
des Knochens weniger gut fixiert sind oder gegeneinander etwas versetzt sind, so dass sich 
die getrennten Osteone der Frakturenden nicht genau gegenüberstehen. In einem solchen 
Fall bildet sich zunächst ein Bluterguss zwischen den Bruchenden aus. Die 
Entzündungskaskade wird aktiviert, das Blut gerinnt und wird anschließend durch 
Bindegewebe ersetzt. So entsteht zunächst eine elastische Verbindung, die eine Bewegung 
der Frakturenden einschränkt. Nach und nach wandern knorpelbildende Zellen ein und 
verstärken das Bindegewebe durch die Bildung von Faserknorpel, der allmählich durch 
Osteoblasten in Knochengewebe umgebaut wird. Dabei entsteht im Spaltbereich der beiden 
Frakturenden, wie bei der primären Knochenheilung auch, zuerst Geflechtknochen. 
Zusätzlich bildet sich bei der sekundären Knochenheilung jedoch um den Knochen eine 
Manschette (Kallus) mit deutlich höherem Umfang als der Knochen aus, was zu einer 
zusätzlichen Fixierung der Frakturenden führt. Der Geflechtknochen wird im Zuge des 
Umbauprozesses wieder in Lamellenknochen umgebaut und der Kallus wieder abgebaut. 
Werden die Knochenenden während des Heilungsprozesses nicht genügend ruhig gestellt, 
bleibt ein Zusammenwachsen der Knochenenden aus, was zu einer Bildung eines 
„Falschgelenkes“ (Pseudarthrose) führen kann [111]. Bei der gerade beschriebenen primären 
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und sekundären Knochenheilung handelt es sich um Defektgrößen, die der Knochen über 
eigene Selbstheilungskräfte wieder in Stand setzen kann. Liegen jedoch komplizierte 
Frakturen, insbesondere mit Zerstörung oder Verlust von Knochensubstanz vor, reichen die 
knocheneigenen Reparaturmechanismen in der Regel nicht mehr aus, um den entstandenen 
Knochendefekt zu heilen. Man unterscheidet dabei zwischen nichtkritischen Defektgrößen 
und kritischen Defektgrößen (critical size defect). Ab einer Defektgröße von etwa 1,5 cm gilt 
beim Menschen ein Knochendefekt als ein Knochendefekt kritischer Größe und es ist nicht 
mehr davon auszugehen, dass der Knochen diesen Defekt eigenständig schließen wird [5, 
75]. Solche Art Defekte benötigen eine zusätzliche medizinische Versorgung, damit sie 
wieder ausheilen können. 
 
Der heutigen Medizin stehen verschiedene Materialien und Techniken zur Verfügung, um 
auch kritische Defektgrößen zu versorgen. Die Grundidee dabei ist, dass knochenbildende 
Zellen nicht nur die körpereigene Knochensubstanz besiedeln können, sondern auch 
biologische und sogar synthetische Materialien bzw. Gerüststrukturen akzeptieren und dort 
neues Knochengewebe bilden [176]. Die Charakterisierung der verschiedenen Materialien 
hinsichtlich der Neubildung von Knochengewebe (Osteogenese) erfolgt durch die zwei 
Begriffe der Osteokonduktion und der Osteoinduktion. Als osteokonduktiv werden Materialien 
bezeichnet, die das Knochenwachstum über die Grenze des Knochens hinaus fördern [125]. 
Dem Knochen wird also ein entsprechendes Gerüst zum Anbau neuen Knochengewebes 
angeboten und wirkt so als passive Leitstruktur für die Knochenneubildung und das 
Einsprossen neuer Gefäße (Angiogenese). Demgegenüber benötigen osteoinduktive 
Materialien keinen Kontakt zum bereits bestehenden Knochen, um eine Knochenneubildung 
hervorzurufen. Durch osteoinduktive Materialien werden aus dem umliegenden Gewebe 
mesenchymale Stammzellen angelockt und zu aktiven Osteoblasten differenziert [139]. 
Osteoinduktive Substanzen besitzen damit sogar die Fähigkeit, eine lokale Neubildung von 
Knochengewebe an einer hierfür unphysiologischen Stelle auszulösen (ektope 
Knochenbildung), wenn diese etwa unter die Haut oder in Muskelgewebe eingebracht 
werden [2, 88]. Darüber hinaus wird der Begriff der Osteointegration definiert, als die direkte 
Anbindung bzw. Verzahnung des Implantats an den Knochen, ohne die Ausbildung einer 
bindegewebigen Zwischenschicht [139]. Die unterschiedlichen Implantatmaterialien, die bei 
der Versorgung von Knochendefekten kritischer Größe zum Einsatz kommen, weisen 
verschieden stark ausgeprägte osteokonduktive und osteoinduktive Eigenschaften auf und 
werden im Folgenden näher beschrieben. 
 
 
21 
Autologer Knochenersatz 
Eines der Materialien, das für die Versorgung von Knochendefekten kritischer Größe 
eingesetzt wird, ist das autologe Knochenmaterial. Zur Gewinnung des autologen Materials 
wird dem zu behandelnden Patienten an einer Stelle Knochensubstanz entnommen und in 
den zu behandelnden Knochendefekt eingebracht. Dabei handelt es sich also um 
Knochenmaterial desselben Patienten, bei dem der Knochendefekt behandelt werden soll. 
Die Versorgung mit autologem Knochenersatz stellt zurzeit noch immer den Goldstandard zur 
Behandlung von Knochendefekten dar, da dieses Material über sehr gute osteoinduktive und 
osteokonduktive Eigenschaften verfügt [32, 40]. Auf Grund der körpereigenen vitalen 
Osteoblasten im Transplantat bestehen bei der Versorgung von Knochendefekten mit 
autologem Material die höchsten Heilungschancen im Vergleich zu den anderen verwendeten 
Implantatmaterialien. Durch die Anlagerung neuen Knochens wird das autologe Material in 
den Defekt eingebaut und immunologische Reaktionen treten nicht auf [68]. Verwendet 
werden kortikospongiöse Späne aus dem Beckenkamm, freie Rippentransplantate aber auch 
vaskulär gestielte und mikrochirurgisch an das Gefäßnetz im Empfängergebiet 
angeschlossene Knochentransplantate [63, 143]. Wegen seiner quantitativen Limitierung ist 
der autologe Knochenersatz bei größeren Defekten jedoch nur begrenzt einsetzbar, da durch 
die Entnahme letztendlich ein weiterer Knochendefekt beim Patienten entsteht. Schließlich 
stellt bei Kindern, bei älteren Patienten und bei Patienten in schlechtem Allgemeinzustand die 
Entnahme von autologem Knochenmaterial wegen der damit verbundenen Ausweitung auf 
ein zweites Operationsgebiet einen oftmals nicht zu vertretenden Zweiteingriff dar [30, 61, 
116]. Die möglichen Komplikationen alleine bezogen auf die Entnahmestelle des autologen 
Knochenmaterials umfassen dabei Infektionen, Hämatombildungen, Blutverlust, 
Nervenschäden, Transplantation von Tumorgewebe, Knochenbrüche bei der Entnahme und 
Instabilität des Knochens nach der Entnahme bis hin zur Fraktur des Knochens aufgrund des 
fehlenden Knochengewebes [6, 12, 145, 168, 170, 178]. 
 
Homologer Knochenersatz 
Homologes Knochenmaterial ist Knochen derselben Spezies, bei der es implantiert wird. Bei 
der Versorgung von Knochendefekten beim Menschen handelt es sich also um 
Knochenmaterial eines menschlichen Spenders und wird meist als gefriergetrocknete oder 
demineralisierte Knochensubstanz der Kompakta oder Spongiosa zur Verfügung gestellt [56]. 
Beide daraus resultierenden Implantatmaterialen weisen je nach Darreichungsform 
unterschiedliche osteokonduktive und osteoinduktive Eigenschaften auf [171, 174]. 
Gefriergetrocknete spongiöse Knochenstücke zeigen eine gute Osteokonduktivität jedoch nur 
eine geringe Osteoinduktivität. Kommt dieses Material pulverförmig zum Einsatz, verliert es 
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seine osteokonduktive Eigenschaft. Demineralisierte Spongiosastücke weisen eine gute 
Osteoinduktivität auf, da beim Demineralisationsprozess nur die mineralische Phase des 
Knochens aufgelöst wird, wobei die anorganische Phase mit den Wachstumsfaktoren 
erhalten bleibt. Nach der Entfernung der mineralischen Phase bleibt die Form des Knochens 
im Allgemeinen erhalten und im Fall eines demineralisierten Spongiosastückes weist dieses 
Implantatmaterial auch osteokonduktive Eigenschaften auf [112]. Die Festigkeit ist ohne den 
anorganischen Anteil jedoch so gering, dass dieses Material hauptsächlich direkt als Pulver 
angeboten wird. Die osteokonduktiven Eigenschaften gehen so verloren und meist wird 
dieses Implantatmaterial nur als Zusatzmaterial in Verbindung z. B. mit autologem 
Knochenmaterial eingesetzt, falls nicht genügend autologes Material zur Defektfüllung 
gewonnen werden konnte [92, 151, 155]. Bevor das homologe Material jedoch zum Einsatz 
kommt, muss es entsprechend aufbereitet werden, um Abstoßungsreaktionen zu verhindern 
und Infektionen zu vermeiden. Unbehandelter frischer homologer Knochen wird daher nicht 
mehr eingesetzt. Je aggressiver die Vorbehandlung ist, desto geringer ist die Gefahr einer 
Infektion oder der Abstoßung des Implantats. Jedoch verschlechtern sich dadurch auch die 
biologischen und mechanischen Eigenschaften des Implantats. Trotz strenger Richtlinien der 
Aufbereitung wird dennoch über Abstoßungsreaktionen und Infektionen mit Hepatitis oder 
HIV-Viren in Verbindung mit homologen Implantaten berichtet [63]. 
 
Heterologer Knochenersatz 
Beim heterologen Knochenersatz handelt es sich um körperfremdes Material pflanzlichen 
oder tierischen Ursprungs. Als heterologer Knochenersatz wird häufig tierisches 
Knochenmaterial vom Rind oder Schwein verwendet. Die Aufbereitung dieser Materialien 
entspricht weitgehend der Aufbereitungsmethodik des homologen Knochenmaterials. Es wird 
jedoch zusätzlich eine Temperaturbehandlung durchgeführt. Durch die Temperatur-
behandlung werden die organischen Bestandteile entfernt, wobei die natürliche Struktur des 
Knochens erhalten bleibt [10]. Die Temperaturbehandlung hat zur Folge, dass die 
Degradation dieses Knochenersatzmaterials eingeschränkt werden kann. In einem Zeitraum 
von bis zu zehn Jahren nach der Implantation kann der heterologe Knochenersatz noch im 
Implantationsgebiet nachgewiesen werden [154]. Osteoinduktive Eigenschaften besitzt der 
heterologe Knochenersatz nicht, jedoch alleine die anorganische Komponente mit 
entsprechender Porenstruktur führt zu einer osteokonduktiven Wirkung [14].  
 
Ilizarov-Distraktion 
Neben der Verwendung von Implantatmaterialien zur Behandlung von Knochendefekten 
kritischer Größe existiert eine Technik, die es erlaubt, Segmentdefekte ohne den Gebrauch 
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von Knochenersatzmaterialien zu versorgen. Segmentdefekte, z. B. am Schienbein oder am 
Oberschenkelknochen, die durch traumatische Ereignisse oder nach Entfernung von 
tumorbefallenen oder entzündeten Knochenstrukturen entstanden sind, können seit einigen 
Jahren auch mit Hilfe der Ilizarov-Distraktion behandelt werden [82]. Bei dieser Methode 
wird der Restknochen zwischen Segmentdefekt und Gelenk durchtrennt. Mit Hilfe einer 
ringförmig angeordneten externen Fixier- und Distraktionseinheit werden die gewonnen 
Segmente fixiert. Nach einer ersten Einheilungsphase (etwa 5 bis 7 Tage nach dem Eingriff) 
werden die Segmente mit jeweils einem Millimeter pro Tag (aufgeteilt in viermal 0,25 mm) 
durch den Knochendefekt aufeinander zubewegt [45]. Dabei entsteht durch die sekundäre 
Knochenheilung im Spaltbereich zwischen Knochensegment und dem restlichen Knochen 
wieder neues Knochengewebe. Der Segmenttransport wird solange durchgeführt bis der zu 
behandelnde Knochendefekt überbrückt wurde und die beiden Knochensegmente sich 
berühren. Damit ist die Distraktionsphase abgeschlossen, jedoch erfordert das 
Zusammenwachsen der transportierten Segmente noch mehrere Monate. Für die Behandlung 
eines 5 cm Segmentdefekts ist eine komplette Behandlungszeit von etwa einem Jahr zu 
veranschlagen [45]. Mit Hilfe dieser Distraktionsmethode können Segmentdefekte von 15 
Zentimetern und mehr überbrückt werden. Die Methode ist jedoch aufgrund der langen 
Behandlungszeiten nur für Segmentdefekte kleiner 10 cm wirklich praktikabel [140]. 
Voraussetzung für den Behandlungserfolg ist eine gute Fixierung der Knochensegmente 
während der Distraktionsphase, so dass eine zusätzliche Bewegung der Segmente vermieden 
wird. Daher werden immer noch Verbesserungen zur Konstruktion der Fixier- und 
Distraktionseinheit vorgeschlagen [97]. Problematisch an der Distraktionsmethode sind vor 
allem die sehr langen Behandlungszeiträume [148]. Die Probleme umfassen dabei 
Muskelüberdehnungen auf Grund der Distraktion des Knochens, Fehlstellung, Ausrenkung 
oder Versteifung angrenzender Knochengelenke, neurologische Verletzungen, 
Gefäßverletzungen, vorzeitige Ausheilung des Knochens im Distraktionsbereich, verzögertes 
Zusammenwachsen der Knochenenden nach der Distraktionsphase, Frakturen nach 
Entfernung der Fixiereinheit und Infektionen an den Durchtrittsstellen der Distraktionseinheit 
[81, 137]. 
 
Neben den gerade beschriebenen Implantatmaterialien und Techniken werden auch 
synthetisch hergestellte Materialien für die Versorgung von Knochendefekten verwendet. 
Dabei kommen je nach Einsatzgebiet Kunststoffe, metallische und keramische Werkstoffe 
zum Einsatz. Die synthetischen Implantatmaterialien werden in zwei Klassen eingeteilt. Die 
degradierbaren und die nichtdegradierbaren Implantatmaterialien. Die nichtdegradierbaren 
Materialen ersetzen den nicht mehr vorhandenen Knochen und verbleiben zeitlebens an der 
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Implantatsstelle [190]. Durch die langen Verweilzeiten von Dauerimplantaten treten früher 
oder später Komplikationen (z. B. Verschleiß, Lockerung Abstoßungsreaktionen, etc.) auf. 
Demgegenüber hat ein degradierbares Material den Vorteil, dass es komplett 
verstoffwechselt werden kann. In Bezug auf den Knochenersatz ist es jedoch entscheidend, 
dass das degradierbare synthetische Implantatmaterial nicht nur abgebaut wird, sondern 
auch durch körpereigenes neu gebildetes Knochengewebe ersetzt wird. Eines der am 
umfassendsten untersuchten degradierbaren synthetischen Materialien, das zur 
regenerativen Versorgung von Knochendefekten klinisch eingesetzt wird, ist Beta-
Tricalciumphosphat (β-TCP). Da dieses Material im Rahmen der vorliegenden Arbeit 
verwendet wird, wird es im kommenden Kapitel ausführlich beschrieben. 
 
 
 
2.2 Beta-Tricalciumphosphat (β-TCP) 
Beta-Tricalciumphosphat (β-TCP) gehört zur Familie der Calciumphosphate und ist ein 
Calciumsalz der Phosphorsäure [74]. Neben β-TCP gibt es eine Vielzahl anderer 
Calciumphosphate (Tab. 3), wobei β-TCP und Hydroxylapatit die Vertreter sind, die am 
häufigsten im Bereich der Medizintechnik eingesetzt werden. 
 
Tab. 3. Verschiedene Calciumphosphate sortiert nach dem Elementverhältnis Calcium zu Phosphor (Ca/P).         
α, α’, β, γ: Kristallographische Modifikationen [190]. 
Ca/P Name Formel 
2,0 Tetracalciumphosphat Ca4O(PO4)2 
1,67 Hydroxylapatit Ca10(PO4)6(OH)2 
 Amorphes Calciumphosphat Ca10-xH2x(PO4)6(OH)2 
1,50 Tricalciumphosphat (α, β, α’) Ca3(PO4)2 
1,33 Oktacalciumphosphat Ca8H2(PO4)65H2O 
1,0 Calciumhydrogenphosphatdihydrat CaHPO42H2O 
1,0 Calciumhydrogenphosphat CaHPO4 
1,0 Calciumpyrophosphat (α, β, γ) Ca2P2O7 
1,0 Calciumpyrophosphatdihydrat Ca2P2O72H2O 
0,7 Heptacalciumphosphat Ca7(P5O16)2 
0,67 Tetracalciumdihydrogenphosphat Ca4H2P6O20 
0,5 Monocalciumphosphatmonohydrat Ca(H2PO4)2H2O 
0,5 Calciummetaphosphat (α, β, γ) Ca(PO3)2 
 
Neben β-TCP kommen noch zwei weitere kristalline Modifikationen von Tricalciumphosphat, 
α-TCP und α’-TCP, vor. β-TCP ist von Raumtemperatur bis 1150 °C stabil. Oberhalb von  
1150 °C bildet sich α-TCP und ab 1450 °C ist α’-TCP stabil, bis schließlich bei 1800 °C der 
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Abb. 6. Phasendiagramm der Calciumphosphate. System CaO – P2O5; C ≙ CaO, P ≙ P2O5, C3P ≙ Ca3(PO4)2 [101].
kongruente Schmelzpunkt erreicht ist (Abb. 6) [101]. Der Mineralname von β-TCP ist 
Whitlockit [83]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Einige mechanische Kennwerte von β-TCP-Keramiken sind in Tabelle 4 zusammengefasst. 
 
Tab. 4. Typische mechanische Kennwerte von β-TCP-Keramiken [141]. 
Eigenschaft Wert 
Druckfestigkeit (MPa) 450-650 
Zugfestigkeit (MPa) 40-120 
Elastizitätsmodul (GPa) 90-120 
Bruchzähigkeit (MPaּ m0,5) 1,2 
 
Einer der ersten dokumentierten medizinischen Anwendungen von β-TCP geht zurück auf 
das Jahr 1920, als über eine erfolgreiche Versorgung von Knochendefekten mit diesem 
Material berichtetet wurde [1]. Seitdem hat sich β-TCP zu einem der am meist untersuchten, 
degradierbaren Implantatmaterialien entwickelt. Die heutigen Darreichungsformen im 
klinischen Einsatz reichen von Pasten und Granulaten bis hin zu porösen Blöcken [139]. 
Immunologische Abstoßungsreaktionen werden bei diesem Material nicht festgestellt [134]. 
Beta-TCP ist ein osteokonduktives und osteointegratives Implantatmaterial [139]. Damit β-
TCP jedoch osteokonduktive und osteointegrative Eigenschaften aufweist, müssen 
verschiedene Anforderungen an dieses Material gestellt werden. Für die Degradation eines 
solchen Implantats und die anschließende Knochenneubildung ist nicht nur die 
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Werkstoffauswahl von entscheidender Bedeutung, sondern insbesondere die Mikrostruktur. 
Die wichtigen Einflussgrößen sind hier vor allem die Porengröße [23, 192], die Anzahl der 
Poren, d. h. die Gesamtporosität [23, 182] und die Interkonnektivität [108] der Poren, d. h. 
ob und wie viele Poren im Schnitt mit einer Pore in Verbindung stehen. Es muss sich bei dem 
Porensystem um eine offene Porosität handeln, damit alle Bereiche des Implantats von 
außen versorgt werden können. Als eine optimale Porengröße zum Einsprossen neuen 
Knochengewebes hat sich eine Porengröße von 300 bis 800 µm erwiesen [23, 36, 47]. Aber 
auch größere Poren von bis zu 1200 µm wirken sich nicht negativ auf den 
Resorptionsprozess und die anschließende Knochenneubildung aus [192]. Zudem wird ein 
Porenvolumen von 50 bis 70 % benötigt, damit der Abbau der β-TCP-Implantatstrukturen 
auch zentral im Implantat erfolgen kann [31 , 58, 109]. Mehr umstritten ist die optimale 
Größe für die Interkonnektivität der Poren. Die Interkonnektivität kommerziell erhältlicher 
synthetischer Knochenersatzmaterialien wird leider meist nicht näher beziffert [20]. Erst 
wenn das β-TCP-Implantatmaterial die erforderlichen Zielgrößen der Porenstruktur aufweist, 
führt dies zu einer guten osteokonduktiven Eigenschaft [96]. Darüber hinaus ist das 
beschriebene Porensystem erforderlich, um die Versorgung mit Sauerstoff und Nährstoffen 
der bereits in das Implantat eingewanderten Zellen sicherzustellen und eine einsetzende 
Vaskularisierung (Einsprossung von Blutgefäßen) zu gewährleisten [89]. Dabei legt die 
Porenstruktur im Wesentlichen den Flüssigkeits- bzw. Nährstofftransport durch das Implantat 
fest und limitiert bei einer nichtadequaten Auslegung sowohl die Abbaukinetik des Implantats 
als auch die Neubildung des natürlichen Knochens [62, 73, 198]. 
 
Neben den beschriebenen Makroporen muss ein β-TCP-Implantat auch über ein System von 
Mikroporen verfügen. Zur Unterscheidung von Makro- und Mikroporen wird ein Grenzwert für 
die Porengröße von 50 µm angesetzt [23]. Die Mikroporen im Bereich von 1-20 µm haben 
die Aufgabe, das Implantat am Knochen zu verankern. Der Knochen wächst in das 
Mikroporensystem ein und verankert dann nicht über Adhäsionsproteine mit dem Implantat, 
sondern alleine durch die mechanische Verzahnung des neugebildeten Knochens in dem 
System der Mikroporen [98]. Damit wird β-TCP durch das Vorhandensein einer 
Mikroporosität zu einem osteointegrativen Implantatmaterial. Somit verfügt β-TCP selbst 
ohne eine entsprechende Porenstruktur weder über osteokonduktive noch über 
osteointegrative Eigenschaften. Neuere Forschungsergebnisse zeigen, dass β-TCP sogar 
teilweise osteoinduktive Eigenschaften aufweist. Die osteoinduktiven Eigenschaften von β-
TCP hängen jedoch stark vom Ort der Implantation ab. Es konnte in vivo gezeigt werden, 
dass bei einer Implantation von β-TCP unter die Haut keine Knochenneubildung zu 
beobachten ist, jedoch bei einer intramuskulären Implantation die Entstehung von neuem 
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Knochengewebe im β-TCP-Implantat nachgewiesen werden kann [37, 95]. Wiederum spielt 
hier die Porenstruktur von β-TCP eine entscheidende Rolle. So erweist sich eine Porengröße 
von circa 600 µm für die osteoinduktive Eigenschaft von β-TCP als förderlich [49]. Die 
Degradation und der Umbau von β-TCP in natürlichen Knochen finden in mehreren Phasen 
statt. In der ersten Phase ist teilweise ein Abbau des natürlichen Knochens im Implantatlager 
zu beobachten. In der anschließenden Phase bildet sich neues Knochengewebe im β-TCP-
Implantat. Im weiteren Verlauf wird das β-TCP-Implantat nahezu vollständig mit neu 
gebildetem Knochengewebe durchbaut. In radiologischen Befunden erreicht das Implantat in 
dieser Phase ein vergleichbares Absorptionsvermögen der Röntgenstrahlung wie kompakter 
Knochen. In der letzten Phase wird das β-TCP-Implantat weiter abgebaut und zu natürlichem 
Knochen umgebaut, wobei das Absorptionsvermögen der Röntgenstrahlung des 
Implantatbereichs abnimmt [175, 191]. Dauert die Degradation länger als circa 1,5 Jahre, 
kann sowohl der Degradationsprozess als auch die Knochenneubildung zum Erliegen 
kommen [135]. 
 
 
2.2.1 Porosierung von Beta-Tricalciumphosphat 
Um die gewünschte Porenstruktur der Makroporen zu erzeugen, wurden verschiedene 
Verfahren und Techniken entwickelt [22, 23, 67, 78, 89, 104, 124, 153, 177, 180, 202]. 
Dabei lassen sich die Herstellungsverfahren zur Erzeugung der Makroporosität einer der 
folgenden Techniken zuordnen: Replikations-, Platzhalter- oder Aufschäumtechnik [177]. Die 
Mikroporen entstehen insbesondere durch den Sinterprozess und können durch Einstellung 
unterschiedlicher Temperatur-Zeit-Bedingungen variiert werden [69]. Im Folgenden werden 
die Herstellungsverfahren aus den drei genannten Kategorien im Bezug auf 
Porosierungsverfahren zur Veranschaulichung vorgestellt.  
 
Eine der Replikationstechniken ist die Beschichtung von retikulierten Polyurethan-
schaumkörpern mit einer Calciumphosphat-Suspension, in Anlehnung an das 
Schwartzwalder-Verfahren [164]. Der beschichtete Schaumkörper wird getrocknet, durch 
einen thermischen Prozess pyrolysiert und anschließend die Beschichtung gesintert. Dadurch 
entsteht ein keramisches Bauteil, das weitgehend der Vorlage des Schaumkörpers entspricht, 
jedoch in der Mitte der einzelnen Stege des keramischen Bauteils einen Hohlraum besitzt. In 
Abbildung 7 (roter Kreis) ist hinter einer Bruchstelle eines keramischen Steges dieser 
Hohlraum zu erkennen. Zudem führt die thermische Ausdehnung des Schaumstoffs bei 
gleichzeitiger Schwindung der keramischen Komponente vermehrt zu Rissbildungen [67]. 
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Abb. 7. Mikrostruktur mit Rissbildung im Gefüge von gesinterten β-TCP Strukturen, hergestellt nach dem 
Schwartzwalder-Verfahren. Rot eingekreist: Herstellungsbedingte Hohlräume durch pyrolysierten Schaumkörper 
[67]. 
Sowohl die herstellungsbedingten Hohlräume, als auch die Rissbildung bedingen insgesamt 
eine geringe mechanische Beanspruchbarkeit dieser so hergestellten Bauteile [67]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Eine Aufschäumtechnik zur Erzeugung der gewünschten Porenstruktur ist die Verwendung 
eines Treibmittels während der Abbindephase einer Zementreaktion [124]. Die Gasbildung 
führt zu einer Porenbildung in der aushärtenden Calciumphosphatmasse. Die Porengröße 
und Gesamtporosität lassen sich bei diesem Prozess kaum kontrollieren, bzw. voneinander 
unabhängig einstellen. Die ausgehärtete Calciumphosphatmasse wird im letzten 
Arbeitsschritt noch gesintert, um die Festigkeit zu steigern und das β-TCP zu erzeugen.  
 
Eine Platzhaltertechnik basiert auf der Verwendung von NH4HCO3 (Ammoniumhydrogen-
carbonat) als Platzhaltermaterial [29]. Bei Raumtemperatur ist NH4HCO3 ein Feststoff und 
kann in beliebige Kornfraktionen gesiebt werden. β-TCP wird in einem bestimmungsgemäßen 
Verhältnis mit der NH4HCO3–Kornfraktion homogen vermischt [104]. Die Mischung wird 
anschließend zur Formgebung kalt verpresst und der Formkörper gesintert. Das NH4HCO3 
wird dabei pyrolysiert und hinterlässt die gewünschte Porenstruktur. Durch die Einstellung 
einer bestimmten Korngrößenfraktion von NH4HCO3 durch den Siebprozess lässt sich gezielt 
die Porengröße im gesinterten β-TCP-Bauteil einstellen (Abb. 8).  
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Abb. 8. Mikrostruktur einer Bruchfläche gesinterter β-TCP-Formkörper mit NH4HCO3 als Platzhaltermaterial.  
A: Pyrolysierte Korngrößenfraktion NH4HCO3 45-63 µm (50 Gew.-% NH4HCO3, 50 Gew.-% β-TCP).  
B: Pyrolysierte Korngrößenfraktion NH4HCO3 200-500 µm (50 Gew.-% NH4HCO3, 50 Gew.-% β-TCP) [104]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Durch das Mengenverhältnis von β-TCP zu NH4HCO3 kann die Gesamtporosität beliebig 
variiert werden [104]. NH4HCO3 hat den Vorteil, dass es schon ab 60 °C in gasförmige 
Bestandteile zerfällt. Somit beeinflusst NH4HCO3 den β-TCP-Grünkörper bei der 
Temperaturbehandlung für den Sinterprozess nur in einer geringen Temperaturspanne. 
Damit wird Rissbildung auf Grund unterschiedlicher thermischer Ausdehnung des 
Porosierungsmaterials zu β-TCP vermieden. Somit lässt sich nach dem Sinterprozess keine 
Rissbildung im β-TCP-Gefüge erkennen. Von Vorteil ist bei dieser Technik, dass die 
Zielparameter der Gesamtporosität und der Porengrößen voneinander unabhängig eingestellt 
werden können [104]. Nachteilig ist die geringe Festigkeit der gesinterten β-TCP-Bauteile 
und dass mit diesem Verfahren kaum Einfluss auf die interkonnektierenden Verbindungen 
zwischen den Poren genommen werden kann.   
 
Eine weitere Platzhaltertechnik zur Einbringung der Porenstruktur erfolgt über eine Emulsion 
aus Calciumphosphat und Öl, wobei das Öl bei diesem Verfahren das Platzhaltermaterial ist 
[23]. Hinzukommen verschiedene Hilfsmittel wie Emulgatoren und Bindersysteme. Durch 
stetiges Rühren während der Abbindephase der keramischen Suspension werden die 
Öltröpfchen homogen in der keramischen Suspension verteilt. Anschließend werden bei der 
thermischen Behandlung für den Sinterprozess die Öltröpfchen pyrolysiert und hinterlassen 
die gewünschte Porenstruktur. Über die Menge des zugegebenen Emulgators lässt sich die 
Größe der Öltröpfchen und damit Porengröße variieren und über die Menge des 
zugegebenen Öls die Gesamtporosität der fertigen Bauteile verändern. So kann in einem 
gewissen Prozessfenster die Porengröße unabhängig von der Gesamtporosität eingestellt 
werden [23]. Dieses Verfahren wird unter anderem verwendet, um das kommerziell 
erhältliche und klinisch eingesetzte β-TCP Knochenersatzmaterial chronOSTM (Synthes 
Biomaterialien, Bettlach, Schweiz) herzustellen [23]. Die interkonnektierenden Verbindungen 
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zwischen den einzelnen Poren sind jedoch mit unter 2 µm klein gegen die Zellgröße der 
Osteoblasten (circa 60 µm) oder Osteoklasten (über 100 µm), so dass diese Zellen nicht 
direkt in das Innere vordringen können, ohne die Verbindungen zwischen den Poren durch 
Degradation aufzulösen und damit die Poren zu vergrößern. Ferner führt das Verfahren zwar 
zu einer gewissen Anzahl an interkonnektierenden Verbindung der einzelnen Poren, aber die 
Porenstruktur zeigt sich nicht als komplett interkonnektierend [23]. Weitere kommerziell 
erhältliche und klinisch zugelassene Calciumphosphate verschiedenen Ursprungs wurden 
bereits detailliert untersucht [179]. Noch nicht gelöst ist jedoch das Problem der Herstellung 
mechanisch belastbarer Implantatstrukturen bei gleichzeitigem Erhalt der notwendigen 
Porosität [190]. Die hohe Gesamtporosität führt bei β-TCP-Implantatstrukturen zu einer so 
geringen Stabilität, so dass ein Kompromiss eingegangen werden muss, um die Festigkeit zu 
erhöhen [94]. Nimmt man sich den natürlichen Aufbau des Knochens (innen porös, außen 
kompakt) zum Vorbild, kann die Lösung dieses Problems in der Erzeugung von 
Implantatstrukturen liegen, die diesen Aufbau nachahmen. Der innere poröse Bereich eines 
solchen Implantats sorgt für ein gutes Degradationsverhalten bei anschließender 
Knochenneubildung, und der dichtere äußere Bereich trägt zu einer Steigerung der 
mechanischen Belastbarkeit bei. Daher sind weltweit Forschergruppen bemüht, 
Implantatstrukturen zu entwickeln die einen porösen Innenbereich haben und gleichzeitig 
von einer kompakten Außenschicht umgeben sind. Die verschiedenen Techniken und 
Herstellungsverfahren werden im folgenden Kapitel vorgestellt. 
 
 
 
2.3 Nachahmung der natürlichen Röhrenknochenstruktur 
Betrachtet man die natürliche Röhrenknochenstruktur vom Standpunkt der Porenstruktur, 
dann handelt es sich um ein funktionell gradiert aufgebautes Material. Ein funktionell 
gradiertes Material ist allgemein definiert als ein Material welches in Abhängigkeit der 
Position innerhalb dieses Materials unterschiedliche Eigenschaften aufweist und somit einen 
Gradienten dieser Eigenschaft besitzt [91, 126]. Der natürliche Röhrenknochen ist daher ein 
funktionell gradiertes Material hinsichtlich der Porengröße und Gesamtporosität, da der 
Knochen einen porösen Kern besitzt und von einer kompakten Außenschicht umgeben ist. 
Die Verfahren zur Nachahmung dieser natürlichen Knochenstruktur lassen sich in zwei 
Herstellungsverfahren unterteilen. Zum einen werden die im vorigen Kapitel vorgestellten 
Techniken abgewandelt und modifiziert, um die natürliche Röhrenknochenstruktur 
nachzuahmen. Zum anderen bieten neu entwickelte generative Fertigungsverfahren ein 
hohes Maß an Geometriefreiheit in der Bauteilfertigung und sind somit prinzipiell in der Lage, 
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die Geometrie der natürlichen Röhrenknochenstruktur nachzubilden. Bei den generativen 
Fertigungsverfahren werden die Bauteile mit Hilfe eines 3D-CAD-Programms am Computer 
erzeugt und anschließend über einen generativen Fertigungsprozess erstellt. Zur Fertigung 
des am Computer erstellten dreidimensionalen Objekts sind mehrere Verfahren entwickelt 
worden. Im Folgenden werden beide Verfahrenswege (konventionelle Verfahren und 
generative Fertigung) näher in Bezug auf die Herstellung eines gradiert aufgebauten 
Materials zur Nachahmung der natürlichen Röhrenknochenstruktur vorgestellt.   
 
 
2.3.1 Konventionelle Verfahren zur Nachahmung der Röhrenknochenstruktur 
Die konventionellen Verfahren zur Nachahmung der natürlichen Röhrenknochenstruktur sind 
einer der drei Kategorien Replikations-, Platzhalter- oder Aufschäumtechnik (s. voriges 
Kapitel) zuzuordnen. Im Gegensatz zu den im vorigen Kapitel beschriebenen 
Herstellungstechniken wird zur Nachahmung der Röhrenknochenstruktur gezielt versucht, die 
Porenstruktur innerhalb eines Bauteils zu verändern, um so einen Bereich hoher Porosität 
und einen Bereich niedriger Porosität zu erzeugen.  
 
Ein Herstellungsverfahren zur Erzeugung einer unterschiedlichen Porenstruktur innerhalb 
eines Bauteils, welches der Platzhaltertechnik zuzuordnen ist, ist die Verwendung von 
Polymethylmetacrylat (PMMA) als Platzhaltermaterial [43]. Das PMMA wird als PMMA-
Kügelchen in unterschiedlichen Größenfraktionen verwendet (200–300 µm, 400–500 µm, 
600–700 µm). Die Kügelchen werden in eine Gipsform gefüllt und die Form mit einer 
keramischen β-TCP-Suspension aufgefüllt. Anschließend wird das Bauteil entformt und einem 
thermischen Prozess unterzogen, wobei das PMMA pyrolysiert wird und im weiteren Fortgang 
der Sinterprozess erfolgt. Durch die Verwendung der unterschiedlichen Größenfraktionen der 
PMMA-Kügelchen in einem Bauteil kann so die Porengröße innerhalb des Bauteils verändert 
werden (Abb. 9).  
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Abb. 9. Unterschiedliche Porengrößen (Gradient der Porengröße) in einem gesinterten β-TCP-Probekörper 
durch die Verwendung unterschiedlicher Größenfraktionen (200–300 µm, 400–500 µm, 600–700 µm) von 
PMMA-Kügelchen [43]. 
Abb. 10. Unterschiedlich große Porendurchgänge zwischen den einzelnen Poren der gesinterten β-TCP- 
Probekörper. A: Im Mittel 110 µm. B: Im Mittel 180 µm. C: Im Mittel 240 µm. D: Im Mittel 280 µm [43]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Eine chemische Behandlung der PMMA-Kügelchen in der Gipsform mit einem PMMA- 
Lösungsmittel vor der Zugabe der keramischen Suspension führt zu einem Anlösen der 
PMMA-Kügelchen und nach Entfernung des Lösungsmittels zu einem festen Verbund der 
Kügelchen untereinander. Über die Dauer des Anlöseprozesses kann die Kontaktfläche der 
Kügelchen untereinander vergrößert werden. Dies hat dann im fertigen Bauteil einen Einfluss 
auf die Größe der interkonnektierenden Verbindungen zwischen den einzelnen Poren (Abb. 
10).  
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Abb. 11. Gesinterter Formkörper aus Calciumphosphat mit porösem Kern und dichter Außenstruktur hergestellt 
mittels Aufschäumtechnik [87]. 
Als problematisch zeigt sich bei diesem Herstellungsverfahren die Rissbildung in den fertigen 
Bauteilen, und es wird kein Bereich ohne eine Makroporenstruktur erzeugt, sondern nur 
Bereiche unterschiedlich großer Makroporen. Darüber hinaus arrangieren sich die PMMA-
Kügelchen nicht durchgehend als dichteste Kugelpackung beim Einfüllen in die Gipsform, 
sondern es entstehen zum Teil Fehlstellen. 
 
Ein weiteres konventionelles Verfahren zur Erzeugung eines funktionell gradiert aufgebauten 
Materials ist die Modifikation der im vorigen Kapitel vorgestellten Aufschäumtechnik. Hier 
werden der poröse Bereich und der kompakte Bereich zuerst getrennt gefertigt und vor dem 
Sinterprozess zusammengeführt [87]. Zur Fertigung des porösen Bereichs wird in eine Form 
eine Calciumphosphatsuspension mit einem Treibmittel und einem Vernetzungsmittel 
gegeben. Nach dem Aufschäumprozess und der Gelbildung wird der Grünkörper entformt 
und in eine größere Form platziert. Diese Form wird wieder mit einer 
Calciumphosphatsuspension gefüllt, jedoch diesmal ohne Treibmittel. Die Suspension dringt 
dabei teilweise in das erste poröse Bauteil ein und verbindet so nach der Gelbildung den 
äußeren Teil der Probe mit dem Innenteil. Anschließend wird das gesamte Bauteil gesintert 
und es entsteht insgesamt ein poröserer Innenbereich mit einer kompakten Außenschicht 
(Abb. 11).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Außenschicht besitzt jedoch keine Mikroporosität, so dass auch nach 6 Monaten die 
Außenschicht bei einem Tierversuch im Kaninchen nicht ansatzweise mit neugebildetem 
Knochen durchbaut wurde [87]. 
 
Ein weiteres konventionelles Verfahren zur Erzeugung einer bimodalen Porenstruktur ist eine 
weiterentwickelte Replikationstechnik mit Polyurethanschaumkörpern [78]. Zur Erzeugung 
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Abb. 12. Weiterentwicklung der Replikationstechnik durch die Verwendung zweier unterschiedlicher 
Schaumkörper. A: Polyurethanschaumkörper mit 20 ppi (pores per inch) innen und 45 ppi außen. B: Daraus 
resultierende gesinterte β-TCP-Probe mit porösem Innenbereich und kompakterem Außenbereich [78]. 
der bimodalen Porenstruktur werden zwei Polyurethanschaumkörper mit unterschiedlichen 
Porengrößen verwendet (Abb. 12).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Schaumkörper werden mit einer Calciumphosphatsuspension beschichtet, getrocknet und 
gesintert. Die unterschiedliche Porengröße des Polyurethanschaums von 20 ppi und 45 ppi 
(pores per inch) führt zu einem porösen Innenbereich, der von einem weniger porösen 
Außenbereich umgeben ist (Abb. 12B). Mit diesem Verfahren lässt sich jedoch nur eine 
moderate Steigerung der Festigkeit erreichen, da der äußere Bereich herstellungsbedingt 
eine Porosität aufweist [78]. 
 
Eine Erweiterung der gerade beschriebenen Technik wird mit einer Vorbehandlung der 
Polyurethanschaumkörper erreicht [79]. Der Schaumkörper wird zusammengedrückt und in 
dieser Position fixiert (z. B. in einer Metallhülse). Der so komprimierte Schaumkörper wird 
oberhalb der Glastransformationstemperatur von Polyurethan erwärmt und wieder auf 
Zimmertemperatur abgekühlt. Wird der Schaumkörper der Metallhülse entnommen, springt 
dieser nicht mehr in die ursprüngliche Form zurück. Dieser Schaumkörper wird nun nicht 
mehr nur mit einer keramischen Suspension imprägniert, sondern wird über ein 
Vakuumverfahren komplett mit der keramischen Suspension gefüllt. Durch die Verkleinerung 
der Poren als Folge der thermischen Vorbehandlung des Polyurethanschaumkörpers fließt die 
Suspension nicht aus dem Schaumkörper heraus. Diese Technik wird für den Randbereich 
der Probe angewendet, die den kompakten äußeren Bereich des Knochens nachbilden soll. 
Der innere Bereich wird wiederum über ein Imprägnieren eines Schaumkörpers hergestellt. 
Beide Teile (Innenbereich und Außenbereich) werden separat gefertigt, getrocknet und erst 
vor dem Sinterprozess zusammengeführt. Als Resultat entsteht ein Bauteil mit einem 
porösen Innenbereich und einer kompakteren Außenschicht (Abb. 13). 
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Abb. 13. Erweiterung der Replikationstechnik unter Verwendung zweier unterschiedlicher Schaumkörper und 
durch Nutzung einer Vakuuminfiltration des Außenbereichs. 
A: Gesinterte β-TCP Probe mit porösem Innenbereich und kompakterem Außenbereich. B: Mikrostruktur im 
Übergangsbereich vom porösen Innenbereich (links) und dem kompakteren Außenbereich (rechts) [79]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Im Innenbereich lassen sich größere Areale erkennen, die anstatt zu einer Beschichtung des 
Schaumkörpers zu einem Verstopfen der Poren und nach dem Sinterprozess zu 
geschlossenen Porenbereichen führen (Abb. 13A). Dieser Effekt ist vorwiegend im 
Übergangsbereich vom porösen Innenteil zum kompakteren Außenbereich zu erkennen. 
Zudem beinhaltet der äußere Bereich herstellungsbedingt immer noch Makroporen, die im 
natürlichen kortikalen Knochen dergestalt nicht vorhanden sind. 
 
Insgesamt existieren weitere konventionelle Ansätze zur Erzeugung einer bimodalen 
Porenstruktur zur Nachahmung der natürlichen Röhrenknochenstruktur, die jedoch im 
Vergleich zu den oben beschriebenen Techniken von untergeordneter Bedeutung sind [34, 
59, 80, 138, 181, 196]. 
 
 
2.3.2 Generative Verfahren zur Nachahmung der Röhrenknochenstruktur 
Die generativen Fertigungsverfahren zur Erzeugung geometrisch komplexer Bauteile sind 
neuartige Verfahrenstechniken. Im Unterschied zu den abtragenden Verfahren (z. B. Fräsen) 
wird das am Computer generierte Bauteil schichtweise aufgebaut. Die generativen 
Fertigungsverfahren lassen sich in drei Fertigungssysteme unterteilen: laserbasierte Systeme, 
düsenbasierte Systeme und druckerbasierte Systeme [21]. 
 
Eines der laserbasierten Systeme zur Herstellung von Calciumphosphatstrukturen ist das 
Laserauftragsschweißen [39]. Hier wird durch eine spezielle Düse sowohl der Laserstrahl als 
auch das zu verarbeitende Pulver geführt (Abb. 14). Durch die Energie des Laserstrahls wird 
das Pulver bis zum Schmelzpunkt erhitzt und die Bewegung der Düseneinheit führt zu einem 
5 mm 
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Abb. 14. Laserauftragsschweißen zur Erzeugung dreidimensionaler Bauteile aus Calciumphosphat.  
A: Schematische Zeichnung des Verfahrens. B: Prozess und Bauteil [39]. 
gezielten Materialauftrag. Werden mehrere Lagen mit dieser Technik aufgetragen, entsteht 
so ein dreidimensionales Bauteil. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bei näherer Betrachtung des Prozesses zeigt sich jedoch, dass mit dieser Technik keine 
Überhänge gefertigt werden können, was die Geometriefreiheit zur Konstruktion eines 
Bauteils stark einschränkt. Erst durch den gleichzeitigen Auftrag eines Stützmaterials, das 
nach der Fertigung des Bauteils wieder entfernt werden muss, ließen sich auch Überhänge 
realisieren. Zudem entstehen bei diesem Prozess hohe Temperaturen bei denen sich das 
zugeführte Ausgangsmaterial (Hydroxylapatit) in α-TCP und Tetracalciumphosphat 
umwandelt [39]. 
 
Ein weiters laserbasiertes System zur Herstellung geometrisch komplexerer Bauteile ist das 
pulverbettbasierte selektive Laserschmelzverfahren [25]. Neben der Verwendung von 
metallischen Werkstoffen werden auch bereits keramische Werkstoffe bei diesem Verfahren 
verwendet, um dreidimensionale Bauteile zu erstellen [193]. Beim Einsatz von β-TCP mit 
diesem Verfahren wird ein pulverförmiger Verbundwerkstoff aus einem degradierbaren 
Polymer und β-TCP verwendet [103]. Mit einem Laserstrahl und einem computergesteuerten 
Spiegelsystem wird das Polymer kurzzeitig punktuell aufgeschmolzen und die β-TCP-Partikel 
in die erstarrte Polymermatrix eingebettet. Der Aufbau des eigentlichen Bauteils erfolgt dann 
schichtweise, indem ein Auftragsmechanismus immer wieder eine neue Pulverschicht auf die 
bereits umgeschmolzenen Schichten aufträgt (Abb. 15). 
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Abb. 15. Schematische Zeichnung selektives Laserschmelzen. 1 CO2-Laser, 2 Leistungsregelung, 
3 Spiegelsystem, 4 Absaugung, 5 Pulverauftragseinheit, 6 Prozesskammer, 7 Beweglicher Boden der 
Pulverkammer, 8 β-TCP-Polymer-Pulver, 9 Bauplattform, 10 Beweglicher Boden des Bauraums, 11 Bauteil [103]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Durch gezielte Einstellung der Prozessparameter wie z. B. Laserleistung oder Höhe der neuen 
Pulverschicht, verbinden sich die aufgeschmolzenen und wieder erstarrten Bereiche zu einem 
dreidimensionalen Bauteil [103]. Von Vorteil bei diesem Verfahren ist die hohe 
Geometriefreiheit zur Konstruktion eines Bauteils, da das nicht aufgeschmolzene Pulver als 
Stützmaterial dient und sich somit auch Überhänge und Hinterschneidungen realisieren 
lassen. Der Nachteil dieser Technik ist, dass nicht aufgeschmolzenens Pulver nachträglich 
aus der Porenstruktur entfernt werden muss. Porenkanäle mit einem Durchmesser kleiner als 
800 µm lassen sich nur unzureichend von überschüssigem Pulver reinigen. Zudem führt die 
Degradation des Polymers in vivo zu einer lokalen Absenkung des pH-Werts. Die saure 
Umgebung führt zu Entzündungsreaktionen im umliegenden Gewebe und kann als Folge eine 
komplette Degradation des Implantats verhindern [16].  
 
Eines der düsenbasierten Verfahren ist das so genannte Robocasting oder auch Fused 
Deposition Modeling [122]. Bei diesem Verfahren wird eine Calciumphosphatpaste durch eine 
Düsenöffnung gedrückt und so ein Strang eines bestimmten Durchmessers d erzeugt, der in 
einem definierten Spurabstand s in einer Ebene abgelegt wird (Abb. 16). Durch das 
schichtweise Legen der Calciumphosphatstränge im Abstand h kann so ein dreidimensionales 
Bauteil mit einer definierten Porenstruktur aufgebaut werden. Dabei wird das Bauteil in 
einem Ölbad erzeugt, um das Durchbiegen der Stränge zu vermindern und ein 
ungleichmäßiges Austrocknen noch während der Erstellung des Bauteils zu verhindern. 
Nachdem das Bauteil mit diesem Prozess erstellt wurde, wird es anschließend getrocknet und 
gesintert  [122].  
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Abb. 16. Robocasting (Fused Deposition Modeling). A: Schematische Zeichnung (Düsendurchmesser d, 
Schichthöhe h, Spurabstand s).  
B1–B3: Mikrostruktur Hydroxylapatit nach Sinterprozess bei 1300 °C. B4–B6: Mikrostruktur β-TCP nach 
Sinterprozess bei 1300 °C [122].  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Nachteilig bei diesem System ist jedoch wiederum die Einschränkung die Geometriefreiheit 
des gesamten Bauteils. Es lassen sich keine Überhänge realisieren, was die Konstruktion der 
Bauteile stark einschränkt. Erst mit einem entsprechenden Stützmaterial ließen sich mit 
dieser Technik auch Überhänge realisieren.  
 
Eines der druckerbasierten Systeme zur generativen Herstellung dreidimensionaler 
Calciumphosphatstrukturen ist das pulverbettbasierte dreidimensionale Drucken [44]. Das 
Grundprinzip besteht hierbei aus einem Pulverbett, aus dem das Bauteil erzeugt wird und 
Druckerpatronen, die mit einem Binder gefüllt sind, wobei das Bauteil wiederum schichtweise 
erzeugt wird. Möchte man z. B. einen Würfel mit diesem Prozess erzeugen, wird eine erste 
rechteckige Schicht Binder in das Pulverbett gedruckt. Mit einem Auftragsmechanismus wird 
eine neue Pulverschicht gelegt und es wird wieder ein Rechteck mit dem Binder in das Pulver 
gedruckt, so dass sich das erste gedruckte Rechteck mit dem zweiten verbindet. Dieser 
Prozess wird solange fortgeführt, bis der gesamte Würfel aufgebaut ist. Es gibt bereits 
kommerziell verfügbare Systeme, die jedoch noch an die Verarbeitung von 
Calciumphosphaten und eines anderen Bindersystems angepasst werden müssen [93, 15]. 
Als Pulver kommen dann verschiedene Calciumphosphate zum Einsatz und als Bindersystem 
in den Druckerpatronen kann z. B. Phosphorsäure verwendet werden. Der Vorteil bei diesem 
System liegt vor allem in der hohen Geometriefreiheit der erstellten Bauteile, da das 
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Abb. 17. Mit dem pulverbettbasierten 3D-Druckverfahren hergestellte Bauteile. A: Passgenaue Konstruktion für 
patientenindividuelle Knochendefekte. B: Mikrostruktur [93]. 
nichtbedruckte Pulver als Stützmaterial fungiert. So ist auch die Fertigung komplexer 
Bauteilstrukturen, wie z. B. Implantatstrukturen für den Kopfbereich möglich (Abb. 17).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bei dieser Fertigung wird gezielt auf einen anschließenden Sinterprozess verzichtet, um so 
auch die Möglichkeit zu haben, Wachstumsfaktoren schon beim Herstellungsprozess über 
eine weitere Druckerpatrone direkt in das Bauteil einbringen zu können [93]. Diese 
Wachstumsfaktoren sind Proteine, die bei einer thermischen Behandlung für den 
Sinterprozess (im Bereich von 1000 °C)  pyrolysiert werden. Durch das gezielte Weglassen 
des Sinterprozesses ist die mechanische Beanspruchbarkeit der erzeugten Bauteile gering, 
wobei sowohl noch keine Makroporenstruktur für die osteokonduktive Eigenschaft und keine 
Mikroporenstruktur für die osteointegrative Eigenschaft der Calciumphosphate integriert 
wurden [93]. Generell lassen sich mit diesem System jegliche Porenstrukturen erzeugen, 
jedoch muss prozessbedingt nach Fertigstellung des Bauteils noch das Pulver aus den 
Porenkanälen entfernt werden, was bei geometrisch komplexen Bauteilen oft nicht möglich 
ist und somit die Poren durch nicht entferntes Pulver verschlossen bleiben. Porenkanäle 
kleiner 800 µm lassen sich, ebenso wie bei dem selektiven Laserschmelzverfahren, nur noch 
unzureichend von überschüssigem Pulver befreien. Ferner ist die Festigkeit dreidimensional 
gedruckter und gesinterter Bauteile schon ohne eine entsprechende Porenstruktur gering 
[15]. 
 
Ein weiteres druckerbasiertes System ist das direkte Drucken (Direct Inkjet Printing) [27]. 
Grundlage dieses Verfahrens bildet die zweidimensionale Drucktechnologie mit Tinte und 
Druckköpfen. Dieses System wird soweit modifiziert, dass anstatt der Tinte eine keramische 
Suspension mit hohem Feststoffanteil verdruckt wird. Durch das Drucken und Trocknen 
mehrer Lagen kann so ein dreidimensionales Bauteil aufgebaut werden, das nachfolgend 
A B
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Abb. 18. Schematische Zeichnung direktes Drucken [50].
noch gesintert wird. Wird bei diesem System zusätzlich ein Stützmaterial verdruckt, ist auch 
das Drucken von Überhängen und Hinterschneidungen möglich (Abb. 18). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Von Vorteil bei diesem System ist die hohe Geometriefreiheit zur Erstellung der Bauteile und 
die hohe Auflösung des Druckprozesses. Nachteilig ist die aufwendige Entwicklung 
druckbarer Keramiksuspensionen [132]. Keramische Bauteile können zum Beispiel aus Si3N4 
oder ZrO2 mit diesem System erstellt werden [35, 51]. Calciumphosphatbasierte Bauteile 
können noch nicht mit diesem Prozess gefertigt werden. 
 
Neben den direkten generativen Fertigungsverfahren, gibt es auch Ansätze, die als indirekte 
generative Fertigungsverfahren bezeichnet werden. Dabei wird die Negativform des Bauteils 
am Computer mit Hilfe eines CAD-Programms erstellt und mit einem kommerziell erhältlichen 
generativen Fertigungsverfahren erstellt. Eine Möglichkeit zur Fabrikation der Negativform 
des Bauteils bieten 3D-Wachsdrucker [42]. Die gewünschte Porenstruktur wird am Computer 
erzeugt und mit dem 3D-Wachsdrucker als Bauteil hergestellt. Anschließend wird das 
Wachsbauteil mit einer Calciumphosphatsuspension befüllt, getrocknet und gesintert. 
Während des letzten Schritts wird das Wachs pyrolysiert und hinterlässt eine Porenstruktur 
im fertigen Bauteil, die dem verwendeten Wachsbauteil entspricht. Im Prinzip handelt es sich 
damit bei der Herstellung des Calciumphosphatbauteils um die schon beschriebene 
Platzhaltertechnik (s. 2.2.1 Porosierung von Beta-Tricalciumphosphat). Der entscheidende 
Vorteil ist jedoch, dass das Wachsbauteil am Computer generiert wurde und so indirekt über 
ein generatives Fertigungsverfahren die  Porengröße, Gesamtporosität und Interkonnektivität 
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Abb. 19. Mit dem indirekten generativen Fertigungsverfahren hergestellte und gesinterte β-TCP-Bauteile (etwa 
330 µm Porendurchmesser und 25 Vol. % Porosität). A: Zylindrische Geometrie. B: Quaderförmige Geometrie 
[163]. 
der Porenstruktur auf die gewünschten Zielgrößen eingestellt werden können. Abbildung 19 
zeigt zwei β-TCP-Bauteile, die mit Hilfe dieses Verfahrens hergestellt wurden [163].  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Es lassen sich also, wie bei den direkten generativen Fertigungsverfahren, reproduzierbar 
keramische Bauteile mit einer definierten Porenstruktur erstellen. 
 
Insgesamt existieren weitere generative Fertigungsverfahren zur Erzeugung einer bimodalen 
Porenstruktur zur Nachahmung der natürlichen Röhrenknochenstruktur, die jedoch im 
Vergleich zu den oben beschriebenen Techniken von untergeordneter Bedeutung sind [21, 
107, 128, 136, 152].  
 
 
 
2.4 Funktionalisierung 
Betrachtet man sowohl die primäre als auch die sekundäre Frakturheilung, dann wird im 
Frakturspalt außerhalb des schon bestehenden Knochengewebes neue Knochensubstanz  
gebildet. Eine komplexe Wechselwirkung von Cytokinen, Hormonen, extrazellulären 
Matrixproteinen und Wachstumsfaktoren reguliert die Entstehung und Entwicklung des 
Heilungsgewebes nach einer Fraktur [53]. Wie im Kapitel 2.2 (Beta-Tricalciumphosphat) 
ausführlich dargestellt, besitzt β-TCP bei entsprechender Porenstruktur bereits 
osteointegrative, osteokonduktive und teilweise sogar osteoinduktive Eigenschaften. Wird 
eine solche Implantatstruktur mit den entsprechenden Faktoren zur Knochenneubildung 
kombiniert, können die eher schwach ausgeprägten osteoinduktiven Eigenschaften dieses 
Materials verstärkt werden. Neben der Funktionalisierung mit den entsprechenden 
Wachstumsfaktoren werden auch andere Verfahren wie z. B. eine gezielte Strukturierung 
A 
B
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oder Beschichtung der Oberfläche angewendet, um bestimmte Eigenschaften eines 
Implantats zu verbessern [156]. Im Folgenden wird jedoch speziell auf die 
Wachstumsfaktoren näher eingegangen, da im Rahmen dieser Arbeit eine Funktionalisierung 
der β-TCP-Implantatstrukturen mit einem Wachstumsfaktor durchgeführt werden soll. 
 
 
2.4.1 Wachstumsfaktoren 
Wachstumsfaktoren sind natürlich vorkommende Proteine, die über Rezeptoren an den 
Zelloberflächen ankoppeln, auf die Zelle einwirken und so auf die Entwicklung, Wachstum, 
Regeneration oder Reparatur von Gewebe und Organen Einfluss nehmen [159]. Schon 1938 
wurde berichtet, dass die Auflösung von Knochensubstanz und Kallusgewebe in saurem 
Alkohol und die anschließende intramuskuläre Injektion dieses Extrakts zu einer Bildung von 
Knochengewebe im Muskel führt [100]. Schließlich konnte 1965 gezeigt werden, dass alleine 
die demineralisierte Knochenmatrix zu einer ektopen (am physiologisch falschen Ort 
befindlich) Knochenbildung führt [188]. Im Folgenden löste dies eine Vielzahl von 
biologischen Untersuchungen der lokalen Knochenstimulation aus, bei denen als erstes das 
Bone Morphogenetic Protein 2 (BMP-2) und im weiteren Verlauf noch eine Fülle weiterer 
Wachstumsfaktoren identifiziert werden konnten [33]. Neben BMP-2 sind IGF-1 (Insulin 
Growth Factor) und das TGF-β1 (Transforming Growth Factor) zwei weitere Beispiele für 
Wachstumsfaktoren. IGF-1 wird in zahlreichen Gewebezellen, einschließlich der 
Osteoblasten, synthetisiert und lässt sich im Knochen als auch im Blutplasma nachweisen 
[3]. Darüber hinaus vermittelt das IGF-1 eine osteoinduktive Wirkung bei der Einwirkung 
einer mechanischen Belastung auf die Knochenstruktur. Nach körperlicher Bewegung ist ein 
Anstieg der IGF-1-Konzentration bei Röhrenknochen zu beobachten, was wiederum mit einer 
Steigerung des Knochenumbauprozesses einhergeht [200]. TGF-β1 gehört zu einer Gruppe 
verwandter Polypeptide die als TGF-beta Superfamilie zusammengefasst werden [9]. TGF-β1 
wird während der Frakturheilung vorwiegend von degranulierenden Thrombozyten 
freigesetzt und wird darüber hinaus von Makrophagen und anderen Entzündungszellen 
ausgeschüttet [52]. Die biologische Wirkung von TGF-β1  ist hauptsächlich die Steuerung 
von Wachstum, Zelldifferenzierung und Proliferation insbesondere die von Osteoblasten und 
Vorläuferzellen der Osteoblasten [144]. Ferner stimuliert TGF-β1 die Osteoblasten, weitere 
Wachstumsfaktoren wie VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor) zu exprimieren [147]. 
IGF-1, TGF-β1 und eine Vielzahl weiterer Wachstumsfaktoren sind sowohl innerhalb des 
Knochens als auch außerhalb des Knochengewebes zu finden. Eine Sonderstellung nehmen 
die BMPs ein, die außerhalb des Knochens in thrombozytenreichem Plasma nicht vorkommen 
und nur im Knochen nachzuweisen sind [3].  
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2.4.2 Bone Morphogenetic Protein 2 (BMP-2) 
Ein Wachstumsfaktor, der zur TGF-beta Superfamilie gehört, ist BMP (Bone Morphogenetic 
Protein), wobei insgesamt bisher siebzehn verschiedene BMPs isoliert und charakterisiert 
werden konnten. Dabei sind BMP-2 und BMP-7 die am intensivsten untersuchten BMPs und 
bisher die einzigen BMPs die eine klinische Zulassung erlangt haben [9]. BMP-2 ist ein 
Protein der Knochenmatrix, das mesenchymale Stammzellen (Vorläuferzellen des 
Bindegewebes) zur Chemotaxis (Beeinflussung der Fortbewegungsrichtung) und zur 
Proliferation anregt. Darüber hinaus werden die angelockten und vermehrten Zellen dann 
durch BMP-2 zur Differenzierung zu Chondrozyten (Knorpelzellen) und Osteoblasten 
veranlasst [142, 199]. Diese zellulären Effekte verleihen dem BMP-2 eine hohe 
osteoinduktive Wirkung. Diese starke Wirkung zeigt sich vor allem durch die Bildung von 
neuem ektopen Knochengewebe wenn BMP-2 im Körper fernab des Knochens eingebracht 
wird [194]. Liegt eine Knochenfraktur vor, wird das im Knochen befindliche BMP von den 
Frakturenden aus freigegeben und bewirkt im Zusammenspiel mit den anderen 
Wachstumsfaktoren die Einleitung und den gesamten Verlauf der Frakturheilung [3]. Die 
osteoinduktive Eigenschaft von BMP-2 wurden dabei in mehreren Studien untersucht und die 
positive Wirkung bei der Versorgung von Knochenfrakturen und Knochensegmentdefekten 
belegt [64, 123, 185, 199].  
 
Über die rekombinante DNA-Technologie wird BMP-2 technisch synthetisiert. Dies ist ein 
Herstellungsverfahren, das z. B. für die pharmazeutische Herstellung von Insulsin oder 
Impfstoffen eingesetzt wird [3]. Dabei werden Zellen oder Bakterien in Kulturen dazu 
gebracht, Proteine zu bilden und abzugeben. So lassen sich humane Proteine in hoher 
Menge und Reinheit für die Forschung und klinische Anwendung bereitstellen. Zur 
Kenntlichmachung, dass die vorliegenden humanen Proteine über ein derartiges Verfahren 
hergestellt wurden, wird dem Proteinnamen das Kürzel „rh“ (rekombinant human) 
vorangestellt, also im Fall von BMP-2 daher rhBMP-2. Die über dieses Verfahren hergestellten 
Proteine für die klinische Anwendung unterliegen strengen Richtlinien der Qualitätssicherung 
(GMP; Good Manufacturing Praxis) hinsichtlich einer gleichbleibenden Qualität und Sterilität 
des hergestellten pharmazeutischen Produkts [3].  
 
Das zurzeit einzige klinisch zugelassene BMP-2 ist ein rhBMP-2 (InductOS/InfuseTM, 
Medtronic BioPharma, Heerlen, Niederlande / Medtronic, Minneapolis, USA). Bei InductOSTM 
und InfuseTM handelt es sich um gleiche Produkte, wobei InfuseTM für den amerikanischen 
Raum bestimmt und InductOSTM auf dem europäischen Markt erhältlich ist. Die 
Darreichungsform besteht aus 12 mg rhBMP-2, die zu einer 8 ml Lösung mit einer 
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Konzentration von  1,5 mg rhBMP-2 pro Milliliter verarbeitet wird. Mit der bereiteten Lösung 
wird ein beiliegender Kollagenschwamm getränkt. Der Kollagenschwamm wird vom 
Operateur dann am Ort des Knochendefekts fixiert und die Wunde geschlossen. RhBMP-2 
wird vom Kollagenschwamm abgegeben und unterstützt so die Frakturheilung, wobei der 
Kollagenschwamm vom Körper vollständig abgebaut wird.  Vor dem Inverkehrbringen erteilte 
die FDA (Food and Drug Administration, USA) für dieses Produkt eine Zulassung für drei 
Anwendungsbereiche. Zum einen ist das Produkt zugelassen bei der Wirbelversteifung der 
Wirbelsäule zur Behandlung degenerativer Bandscheibenerkrankungen bei skeletal voll 
entwickelten Patienten [160]. Zur Behandlung akuter (innerhalb 14 Tage) offener 
Schienbeinschaftfrakturen die mit einem intramedullären Marknagel fixiert wurden, ist 
InfuseTM zugelassen [161]. Ferner ist das Produkt zugelassen als Alternative für den 
autologen Knochenersatz bei der Sinus-Augmentation (Operationsmethode zur Verdickung 
des knöchernen Bodens der Kieferhöhle) und für Kieferkamm-Augmentationen bei Defekten 
in Verbindung mit einer Distraktionseinheit [162]. Der Kliniker ist jedoch nicht an diese 
zugelassene Verwendung des Produkts gebunden und kann auch nach eigenem Ermessen 
und in Eigenverantwortung das Produkt bei weiteren klinischen Indikationen verwenden. 
Dieser Gebrauch ist nicht ungewöhnlich und kann bei ausreichender statistischer Datenlage 
auch zu weiteren Zulassungen führen [9].   
 
Die hohe osteoinduktive Wirkung von BMP ist  jedoch nicht zu unterschätzen und es kann in 
Einzelfällen zur ektopen Knochenbildung z. B. im Muskelgewebe kommen [8]. Daher ist es 
vor allem bei der klinischen Verwendung von BMP erforderlich, das Abfluten und damit die 
Anreicherung der Proteine in umliegendes Gewebe zu verhindern. Eine Möglichkeit bietet 
hier die Kombination des Produkts InfuseTM zusammen mit einem degradierbaren 
Calciumphosphat, um der Abflutung von BMP in umliegendes Gewebe entgegenzuwirken und 
eine noch lokalere Wirkung im Implantationsgebiet zu ermöglichen. Aus der Kombination des 
Produkts MasterGraftTM (Medtronic, Minneapolis, USA), einem keramischen Granulat aus 85 
Gew.-% β-TCP und 15 Gew.-% Hydroxylapatit und InfuseTM entstand so ein neu 
zugelassenes Produkt Infuse/MaterGraftTM (Medtronic, Minneapolis, USA). Zugelassen ist 
Infuse/MaterGraftTM als Auffüllmaterial bei der posterolateralen (hinten und seitlich) 
Lendenwirbelfusion (Wirbelversteifung), falls autologes Knochenmaterial nicht gewonnen 
werden kann oder eine Fusion der Wirbel aufgrund der individuellen Patientensituation nicht 
zu erwartet ist [186]. Gerade die Kombination aus Calciumphosphat und rhBMP-2 wird 
hinsichtlich der lokalen Freigabe von rhBMP-2 und den Auswirkungen in vivo intensiv 
untersucht und im folgenden Kapitel näher beschrieben. Aber auch andere Materialien, wie 
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etwa verschiedene Polymere, werden in Verbindung mit rhBMP-2 eingehend erforscht, was 
jedoch für die vorliegende Arbeit von untergeordneter Bedeutung ist [18]. 
 
 
2.4.3 Calciumphosphate funktionalisiert mit rhBMP-2 
Eine Möglichkeit zur Kombination von rhBMP-2 und Calciumphosphat bieten 
Calciumphosphatzemente, insbesondere die Verwendung von Calciumhydrogenphosphat-
Dihydrat-Zement [38]. Zur Überbrückung eines 5 mm langen Segmentdefekts an einem 
Oberschenkelknochen bei einem Rattenoberschenkel wurden zunächst Röhren aus β-TCP mit 
einer Länge von 5 mm, einem Innendurchmesser von 2 mm und einem Außendurchmesser 
von 4 mm gefertigt. Darüber hinaus wurden in der Mitte der Mantelfläche vier Löcher von 
0,8 mm erzeugt. Die Formgebung der Röhren erfolgte durch Wachsformen, die mit einer 
keramischen Suspension befüllt wurden. Die Suspension enthielt zusätzlich einen 
Polymerisator, der kurz vor der Befüllung der Formen durch Zugabe eines Aktivators dann 
zur Polymerisation in der Form führte. Anschließend wurde das Bauteil entbindert, die Form 
ausgebrannt und das Bauteil gesintert. Vor der Operation wurden die vier 0,8 mm großen 
Löcher der Implantate mit Calciumhydrogenphosphat-Dihydrat-Zement verschlossen. Dabei 
wurden die Hälfte der Implantate zusätzlich mit 40 µg rhBMP-2 (10 µg pro gefülltes Loch) 
versehen und die andere Hälfte der Implantate als Kontrollgruppe ohne rhBMP-2 gefüllt. CT-
Aufnahmen sechs Wochen nach der Operation zeigen einen deutlich positiven Effekt der mit 
rhBMP-2 beladenen Segmentimplantate (Abb. 20).  
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Abb. 20. Vergleich CT-Aufnahmen Implantate 6 Wochen nach der Operation. A: Kontrollgruppe ohne rhBMP-2  
mit nur minimaler Knochenneubildung um das Implantat. B: Gruppe mit rhBMP-2 zeigt mineralisierten Kallus 
um das Implantat. C: Gruppe mit rhBMP-2 16 Wochen nach der Operation. 
* = Knochendiaphyse, # = lasttragendes Implantat, † = mineralisierter Kallus, ‡ = Seitenloch im Implantat für 
Zementfüllung [38]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die CT-Aufnahme der Kontrollgruppe ohne rhBMP-2 (Abb. 20A) zeigt in der Aufsicht, dass 
der Segmentdefekt kaum durch Kallusgewebe überbrückt wurde. Dies wird noch deutlicher 
im Querschnitt, der zudem eine Zerrüttung des Implantats als auch des angrenzenden 
Knochengewebes aufzeigt. In der Gruppe der mit rhBMP-2 funktionalisierten Implantate 
(Abb. 20B) zeigt sich in der Aufsicht der CT-Aufnahme eine vollständige Überbrückung des 
Defekts mit Kallusgewebe. Diese Überbrückung lässt sich im Querschnitt der CT-Aufnahme 
verifizieren und zeigt zudem weder eine Zerrüttung des Implantats noch des angrenzenden 
Knochengewebes. Sechzehn Wochen nach der Operation ist die Kallusbildung in der BMP-
Gruppe weiter vorangeschritten (Abb. 20C). Jedoch ist die Implantatstruktur noch deutlich 
auszumachen und eine leichte Verschiebung des Implantats zu erkennen, was dafür spricht, 
dass das Implantat selber keine gute Anbindung an den Knochen auf Grund der geringen 
Porosität zeigt. 
 
Die Calciumphosphatzemente sind ein häufig untersuchtes System aus Calciumphosphat und 
rhBMP-2 [167, 121, 166]. Jedoch verfügen die meisten zementbasierten Systeme nicht über 
eine ausreichende Porosität, um das Einsprossen von neu gebildetem Knochengewebe zu 
begünstigen [172]. Daher ist ein anderer vielversprechender Weg, Calciumphosphat-
strukturen, die bereits die erforderliche Porosität aufweisen, vor der Implantation mit  
rhBMP-2 zu funktionalisieren. 
 
A 
B 
C
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Abb. 21. Verschiedene CT-Aufnahmen eines Defekts (5 mm Durchmesser) an der Schädelkalotte von Ratten 
versorgt mit verschiedenen Implantatmaterialien 45 Tage nach der jeweiligen Operation. CPZ = 
Calciumphosphatzement, PLA/PGA = Polylaktid/Polyglykolid, autolog = autologes Knochenmaterial, BMP = 
rhBMP-2  [113]. 
Ein weiterer Ansatz zur Funktionalisierung von Calciumphosphaten ist die Verwendung 
bereits klinisch eingesetzter und zugelassener Implantatmaterialien, indem diese Materialien 
mit rhBMP-2 kombiniert werden. Dabei wurden unter anderem drei verschiedene Produkte 
CerasorbTM M (Curasan, Kleinostheim, Deutschland),  FisiograftTM (Ghimas, Bologna, Italien) 
und NorainTM CRSTM (Synthes, West Chester, USA) bei 0,5 cm Defekten der Schädelkalotte 
der Ratte mit und ohne rhBMP-2 untersucht [113]. Bei CerasorbTM M handelt es sich um ein 
poröses β-TCP-Granulat, bei FisiograftTM um ein Polylaktid-Polyglycolid Gel und bei NorainTM 
CRSTM um ein Calciumphosphatzement. Abbildung 21 zeigt den Defekt an Hand von CT-
Aufnahmen 45 Tage nach den jeweiligen Operationen. So lässt sich die Ausheilung des 
Defekts unter Verwendung der drei Implantatmaterialien mit und ohne rhBMP-2 im Vergleich 
mit einem unbehandelten Defekt und mit autologem Material beurteilen. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Zur kompletten Schließung des Knochendefekts kam es nur bei der Verwendung von 
porösem β-TCP sowohl mit als auch ohne rhBMP-2 und bei der Verwendung von autologem 
Knochenmaterial. Diese Ergebnisse belegen, dass die Eigenschaften von porösem β-TCP 
alleine schon ausreichten diesen Defekt zu schließen. Zudem zeigen diese Ergebnisse, dass 
nur eine unzureichende Steigerung der Defektausheilung erreicht werden kann, wenn das 
rhBMP-2 mit einem Polylaktid-Polyglykolid-Implantat oder mit Calciumphosphatzement 
verwendet wird. Lediglich die Defektgröße ist zu klein gewählt, um eine positive Wirkung von 
rhBMP-2 in Kombination mit porösem β-TCP zu belegen, da der Defekt auch schon bei der 
Verwendung von β-TCP ohne rhBMP-2 geschlossen wurde [113]. 
 
Das hohe Potential zur Behandlung großer Knochendefekte mit einer Kombination aus 
porösem β-TCP und rhBMP-2 zeigt unter anderem eine Studie bei der reproduzierbar 8 cm 
große Rippensegmentdefekte bei Hunden überbrückt und ausgeheilt werden konnten [76]. 
Zur Überbrückung der 8 cm Segmentdefekte wurden poröse β-TCP Zylinder (OSferionTM, 
β-TCP plus BMPβ-TCP 
PLA/PGA PLA/PGA plus BMP
CPZ CPZ plus BMP
unbehandelt autolog
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Abb. 22. Titandraht (0,8 mm Durchmesser) mit 16 aufgefädelten β-TCP-Zylindern (5 mm Durchmesser, 5 mm 
Höhe) zur Überbrückung eines 8 cm Defekts [76]. 
Abb. 23. Röntgenaufnahmen eines 8 cm langen Defektbereichs. Obere Zeile: β-TCP mit rhBMP-2. Mittlere 
Zeile: β-TCP ohne rhBMP-2. Untere Zeile: Unbehandelter Defekt (Leerdefekt). Linke Spalte: Drei Wochen nach 
der Operation. Mittlere Spalte: Sechs Wochen nach der Operation. Rechte Spalte: 12 Wochen nach der 
Operation. TCP = β-TCP , BMP = rhBMP-2 [76]. 
Olympus Biomaterial, Tokyo, Japan) von 0,5 cm Länge und 0,5 cm Höhe verwendet. 16 
dieser Zylinder wurden mit einem 0,8 mm dicken Titandraht durchstoßen, auf diesen Draht 
aufgefädelt und implantiert (Abb. 22). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bei den anschließenden Operationen wurden drei Gruppen untersucht. Bei einer Gruppe 
wurden die β-TCP-Zylinder zusätzlich vor den Operationen mit rhBMP-2 funktionalisiert, bei 
einer Gruppe wurden β-TCP-Zylinder ohne rhBMP-2 verwendet und bei der dritten 
Kontrollgruppe wurde der Defekt nicht versorgt (Leerdefekt). Das rhBMP-2 wird über eine 
Inifltrationslösung in die β-TCP-Zylinder eingebracht, da β-TCP selbst auf Grund seiner 
physikochemischen Natur in der Lage ist, Proteine zu adsorbieren. β-TCP besitzt 
hauptsächlich negativ geladene Phosphorgruppen an der Oberfläche und adsorbiert damit 
vorwiegend basische Proteine an der Oberfläche [133]. Der isoelektrische Punkt von rhBMP-2 
liegt bei pH 8,5 [114]. Damit ist rhBMP-2 ein basisches Protein und adsorbiert daher an β-
TCP-Oberflächen. Die Zylinder der β-TCP/rhBMP-2 Gruppe werden mit 25 µg rhBMP-2 pro 
Zylinder funktionalisiert. Abbildung 23 zeigt die Situation des Knochendefekts der drei 
Gruppen nach 3, 6 und 12 Wochen nach der Implantation an Hand von radiologischen 
Aufnahmen. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Der Vergleich der drei Gruppen zeigt, dass eine erfolgreiche Ausheilung des Defekts nur bei 
der β-TCP/rhBMP-2 Gruppe erreicht werden konnte und die typische Kallusbildung bei der 
Frakturheilung auch nur in dieser Gruppe zu beobachten war. Darüber hinaus zeigten die 
BMP/TCP 
TCP 
Defekt 
3 Wochen 6 Wochen 12 Wochen 
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nach 12 Wochen entnommenen Implantate der β-TCP/rhBMP-2 Gruppe im 3-Punkt-Biegetest  
innerhalb der Standarbweichung den gleichen Mittelwert wie die zur Erzeugung des Defekts 
entnommenen Rippenstücke. Die Gruppe mit β-TCP ohne rhBMP-2 zeigte dagegen in allen 
Behandlungszeiträumen einen kaum vorhandenen Verbund. Ferner ließen sich nach 12 
Wochen die β-TCP Zylinder der β-TCP/rhBMP-2 Gruppe nur noch schwach radiologisch 
erkennen, im Gegensatz zu den einzelnen β-TCP Zylindern der β-TCP Gruppe, was auf einen 
gesteigerten Umbauprozess des β-TCPs in natürliches Knochengewebe bei der β-TCP/rhBMP-
2 Gruppe hinweist. Abschließend ist noch festzuhalten, dass der unbehandelte Defekt keine 
Anzeichen einer Ausheilung aufwies [76]. 
 
Es ist offensichtlich, dass zur Behandlung solch großer Segmentdefekte keine Granulate oder 
Pasten verwendet werden können. Die Kombination aus porösen β-TCP-Formkörpern und 
rhBMP-2 bietet daher die Möglichkeit, auch große Knochensegmentdefekte erfolgreich zu 
versorgen. Weitere Studien belegen, dass die Verwendung von porösen β-TCP-
Implantatstrukturen zusammen mit rhBMP-2 die gleichen guten Heilungschancen bei der 
Versorgung von Knochendefekten bietet, wie der Goldstandard (autologes Knochenmaterial) 
[127, 46]. Die aufgezeigten Nachteile des autologen Knochenmaterials (2.1.2 Versorgung 
von Knochendefekten) könnten so durch die Materialkombination von porösen β-TCP-
Formkörpern und rhBMP-2 umgangen werden. Da die porösen β-TCP-Formkörper kaum 
mechanische Last aufnehmen könnten (2.2 Beta-Tricalciumphosphat) und die Verfahren zur 
Nachahmung der natürlichen Röhrenknochenstruktur (2.3 Nachahmung der natürlichen 
Röhrenknochenstruktur) noch nicht weit genug entwickelt sind, können lasttragende 
Operationsgebiete mit dieser Materialkombination zurzeit nicht versorgt werden. Die 
Entwicklung eines entsprechenden β-TCP-Formkörpers mit einem gradierten Aufbau (innen 
offenporös und außen kompakt) stellt in Verbindung mit rhBMP-2 daher insgesamt eine 
erfolgsversprechende Kombination dar, auch große lasttragende Implantationsgebiete mit 
einem degradierbaren Implantatmaterial versorgen zu können.  
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3 Material und Methoden 
Um die Röhrenstruktur des natürlichen Knochens (innen offenporös und außen kompakt) auf 
Basis von β-TCP strukturell nachzuahmen, musste eine Strategie zur Formgebung entworfen 
werden. Diese Strategie bestand darin, die Platzhaltertechnik und das Schlickergussverfahren 
miteinander zu kombinieren, so dass durch das Platzhaltermaterial nur im Innenbereich der 
keramischen β-TCP-Bauteile die gewünschte Porenstruktur entstehen sollte. Maßgeblich für 
die Wahl des Porosierungsmaterials waren zum einen generelle Anforderungen, wie z. B., 
dass dieses Material über Pyrolyse ausgebrannt werden sollte. Zum anderen sollte die 
Struktur des Platzhaltermaterials eine definierte offene Porosität, Porengröße, 
Interkonnektivität und Gesamtporosität nach dem Sinterprozess im Innenbereich der β-TCP-
Bauteile hinterlassen. Die Zielgrößen der Porenstruktur waren durch die medizinischen 
Anforderungen für ein potentiell osteokonduktives und osteointegratives Implantatmaterial  
vorgegeben. Ferner sollte der Fragestellung nachgegangen werden, wie solche β-TCP-
Bauteile als patientenindividuelle Implantatstrukturen auf Grundlage von CT-Aufnahmen der 
zu ersetzenden Knochenpartie gefertigt werden können. Damit die β-TCP-
Implantatstrukturen zu aussichtreichen Kandidaten zur regenerativen Versorgung von 
Knochendefekten werden, wurde analysiert, wie diese mit dem knochenaufbauenden Protein 
rhBMP-2 kombiniert werden können, um die potentiell osteoinduktiven Eigenschaften zu 
steigern. Ob sich eine solche β-TCP-Implantatstruktur prinzipiell als Implantatmaterial eignet, 
sollte schließlich durch erste initiale zellbiologische Testverfahren belegt werden. Die 
verwendeten Materialen und Methoden zur Untersuchung dieser wissenschaftlichen 
Fragestellungen werden in diesem Kapitel vorgestellt. 
 
 
 
3.1 Keramische Prozesstechnik 
Bei der Synthese von  β-TCP wurde analysiert, ob auch andere Calciumphosphate durch den 
Syntheseprozess entstanden waren. Bei der Entstehung von weiteren Calciumphosphaten 
wurde untersucht, wie der Syntheseprozess optimiert werden könnte, so dass β-TCP ohne 
die Entstehung weiterer kristallographischer Phasen, d. h. als phasenreines β-TCP hergestellt 
werden konnte. Der mit β-TCP hergestellte Schlicker wurde nach der keramischen 
Aufbereitung (Rührwerksmühle) charakterisiert. Es wurde erforscht, ob sich der Schlicker für 
den Schlickerguss keramischer Vollgussbauteile aus β-TCP eignete und ob sich die 
erforderliche Mikroporosität (vgl. S. 26) durch den Sinterprozess einstellen ließ. 
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3.1.1 Synthese β-TCP 
Als Ausgangsmaterial wurde Tricalciumphosphat (Art.-Nr.: 1.02143.9026, Merck, Darmstadt, 
Deutschland) verwendet. Laut Herstellerangaben entsprach dieses Material den Vorgaben 
des europäischen Arzneibuches (Ph. eur.) [120]. Die chemische Zusammensetzung und 
eventuelle Verunreinigungen sollten durch die Analyse dieses Materials mit Hilfe der 
Röntgenfluoreszenzanalyse (RFA) (PW2405, Philips, Almelo, Niederlande) erfasst werden. 
Die kristallographischen Phasen des Ausgangsmaterials wurden mittels Pulverdiffraktometrie 
(XRD) (D8 Advance, Bruker AXS, Karlsruhe, Deutschland) bestimmt. 
 
Zur Synthese von β-TCP wurde das Tricalciumphosphat-Pulver bei 1000 °C im Ofen (L9/11, 
Nabertherm, Lilienthal, Deutschland) für eine Stunde thermisch behandelt (kalziniert), wobei 
eine Aufheizrate von 2,5 Kelvin pro Minute und eine Abkühlrate von 2,5 Kelvin pro Minute 
gewählt wurde. Anschließend wurde mittels XRD der Phasenbestand überprüft und 
analysiert, ob phasenreines β-TCP vorlag. Die Herstellerangaben des Ausgangsmaterials 
wiesen einen Tolleranzbereich von 35 bis 40 % Calciumgehalt aus [120]. Um das richtige 
Verhältnis von Ca/P = 1,5 [190] für β-TCP einzustellen, wurde bei einem zu hohen 
Calciumgehalt CaHPO4 (Art.-Nr. 1.02144.1000, Merck, Darmstadt, Deutschland) mit dem 
Ausgangsmaterial vor dem Kalzinieren homogen vermischt. Die anschließende Überprüfung 
der Phasenreinheit des so hergestellten β-TCP-Pulvers wurde mit Hilfe der XRD überprüft 
und die Änderung der chemischen Zusammensetzung mittels RFA dokumentiert. 
 
 
3.1.2 Schlickerherstellung 
Nachdem phasenreines β-TCP synthetisiert wurde, wurden mit diesem Material Schlicker 
unterschiedlicher Zusammensetzungen hergestellt. Neben β-TCP und destilliertem Wasser 
wurden verschiedene organische Additive, ein Dispergier- und Verflüssigungsmittel (Dolapix 
CE64, Zschimmer & Schwarz, Lahnstein, Deutschland), zwei temporäre Bindemittel (Optapix 
PAF 35, Zschimmer & Schwarz, Lahnstein, Deutschland), Polyethylenglykol (PEG) (Art.-Nr. 
APPCA7311.1000, AppliChem, Darmstadt, Deutschland) und ein Entschäumungsmittel 
(Contraspum, Zschimmer & Schwarz, Lahnstein, Deutschland) verwendet. Zur Aufbereitung 
des Schlickers kam eine Rührwerksmühle (Eigenbau, Mechanische Werkstatt 
Universitätsklinikum RWTH Aachen, Aachen, Deutschland) mit einem Bechereinsatz aus 
Polyurethan und einem Rührwerk aus Edelstahl mit einer Polyurethanummantelung zum 
Einsatz (Abb. 24). Als Mahlkörper wurden ZrO2-Mahlkugeln mit einem Millimeter 
Durchmesser verwendet (Krahn Chemie, Hamburg, Deutschland). 
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Abb. 24. A: Rührwerksmühle. B: Rührwerk und Bechereinsatz. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Es wurde ein Schlicker mit einem geringeren Binderanteil (Schlicker 1) und zwei Schlicker mit 
einem deutlich höheren Bindergehalt (Schlicker 2 und Schlicker 3) synthetisiert. Die genaue 
Einwage für die Schlickerherstellung ist in Tabelle 5 zusammengefasst. 
Tab. 5. Einwaage für die Herstellung der Schlicker. 
 Schlicker 1 Schlicker 2 Schlicker 3 
β-TCP 330 g 330 g 330 g 
dest. Wasser 140 g 140 g 140 g 
Dolapix CE 64 1,7 g 1,7 g 1,7 g 
Optapix PAF 35 6,6 g 6,6 g 6,6 g 
PEG - 16, 5 g 33 g 
Contraspum 1,0 g 1,0 g 1,0 g 
ZrO2-Mahlkugeln 800 g 800 g 800 g 
 
 
Für die Einwaage wurde eine Laborwaage (FCB 3K0.1, Kern & Sohn, Balingen-Frommern, 
Deutschland) verwendet. Zur Charakterisierung des keramischen Aufbereitungsprozesses 
und des synthetisierten Schlickers wurde eine Partikelgrößenanalyse des Schlickers mittels 
Lasergranulometrie (Mastersizer 2000, Malvern, Worcestershire, Großbritannien) vor und 
nach dem Aufbereitungsprozess durchgeführt. Die Viskosität des aufbereiteten Schlickers 
wurde mit einem Rheometer (RheolabQC, Anton Paar, Graz, Österreich) bei einer 
Temperatur von 20,3 °C ermittelt und es wurde mittels RFA analysiert, ob sich Abrieb der 
ZrO2-Mahlkörper im hergestellten Schlicker befand. 
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Abb. 25. Schlickergussverfahren. A: Zweiteilige Gipsform. B: Anfang Schlickerguss. C: Fortgeschrittener 
Schlickerguss. D: Gipsform geöffnet mit β-TCP-Grünkörper.  
3.1.3 Schlickergussverfahren und Sinterprozess 
Nach der Herstellung des Schlickers wurden mittels Schlickergussverfahren β-TCP-
Formkörper hergestellt. Zur Formgebung wurde eine zweiteilige Gipsform mit zylindrischen 
Vertiefungen von 2 cm Tiefe und 2 cm Durchmesser verwendet (Eigenbau, Institut für 
Gesteinshüttenkunde, RWTH Aachen, Aachen, Deutschland) und Schlicker in diese 
Vertiefung gegossen. Das Wasservolumen, das dem keramischen Schlicker während der 
Formgebung durch die Gipsform entzogen wurde, wurde mit Schlicker wieder aufgefüllt, bis 
die ganze Vertiefung durch den so entstandenen keramischen β-TCP-Grünkörper ausgefüllt 
war (Abb. 25). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Der Schlickerguss nahm zehn Minuten in Anspruch. Anschließend wurde der entstandene 
Grünkörper noch eine halbe Stunde in der Gipsform belassen. Danach wurde die zweiteilige 
Gipsform geöffnet und der Formkörper entnommen. Die hergestellten β-TCP-Formkörper 
wurden an Luft im Ofen (L9/11, Nabertherm, Lilienthal, Deutschland) gesintert. Es wurde 
eine Aufheizrate von 2,5 Kelvin pro Minute gewählt, bis eine Temperatur von 1100 °C 
erreicht wurde. Diese Temperatur wurde für eine Stunde gehalten. Anschließend wurden die 
Proben mit einer Abkühlrate von 2,5 Kelvin pro Minute bis zum Erreichen der 
Raumtemperatur (RT) abgekühlt. Folgende Skizze verdeutlicht die gewählte 
Temperaturführung (Sinterprogramm 1). 
 
Sinterprogramm 1 
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Das entstandene Gefüge wurde vor und nach dem Sinterprozess mit Hilfe der 
Rasterelektronenmikroskopie (LEO 440i, Carl Zeiss SMT, Oberkochen, Deutschland und FEI 
ESEM XL30 FEG, Philips, Eindhoven, Niederlande) untersucht. Zusätzlich wurde der 
Innenbereich der gesinterten β-TCP-Formkörper an Hand von Querschliffen analysiert. 
Insbesondere die Porengröße der Mikroporen der gesinterten β-TCP-Formkörper wurde 
hinsichtlich der erforderlichen Zielgrößen (Porengröße im Bereich 1-20 µm; vgl. S. 26) für ein 
potentiell osteointegratives β-TCP-Implantat untersucht. 
 
Schwindmaß, Gesamtporosität und offene Porosität 
Zur Charakterisierung des Sinterprozesses wurde das Schwindmaß ermittelt, indem der 
Durchmesser von zehn zylindrischen β-TCP-Formkörpern vor und nach dem Sinterprozess 
mit einer digitalen Schieblehre (Digital-Messschieber, Gödde, Köln, Deutschland) bestimmt 
wurde. Die Verringerung des Durchmessers nach dem Sinterprozess, bezogen auf den 
Durchmesser der Proben vor dem Sinterprozess, wurde ermittelt und in Prozent als 
Mittelwert mit Standardabweichung angegeben. Es gilt: 
(%)Schwindmaß100
D
d
1 

         (1) 
wobei D den Durchmesser der β-TCP-Probe vor dem Sinterprozess und d den Durchmesser 
der β-TCP-Probe nach dem Sinterprozess bezeichnet.  
 
Zur Bestimmung des prozentualen Porenvolumens (Porosität) der gesinterten β-TCP-
Formkörper, wurden die β-TCP-Zylinder im Grünzustand mit 500er und 1200er 
Siliciumcarbid-Schleifpapier (Struers, Willich, Deutschland) von Hand planparallel geschliffen. 
Planparallele Flächen wurden durch eine Aluminiumvorrichtung (Eigenbau, Institut für 
Gesteinshüttenkunde, RWTH Aachen, Aachen, Deutschland) gewährleistet, in der die 
Zylinder parallel zur Zylinderachse fixiert wurden und bündig bis zur dazu senkrechten 
Aluminiumoberfläche geschliffen wurden (Abb. 26). 
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Abb. 26. Aluminiumvorrichtung für das planparallele Schleifen der β-TCP-Zylinderstirnflächen im Grünzustand.
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Nach Abschluss des Schleifvorgangs wurden die β-TCP-Formkörper unter Verwendung von 
Sinterprogramm 1 gesintert.  
 
Die keramischen β-TCP-Zylinder wurden mit einer Mikrometerschraube (Digitale 
Mikrometerschraube, Wabeco, Remscheid-Lüttringhausen, Deutschland) in Höhe und 
Durchmesser vermessen und das Volumen der Zylinder berechnet. An Hand der Reindichte 
(Dichte des porenfreien Körpers) von β-TCP (3,14 g pro cm³) [141] und der Bestimmung der 
Masse der Proben (Sartorius, M-power Analysenwaage AZ214, Göttingen, Deutschland) 
wurde die Porosität mit Hilfe folgender Gleichung ermittelt: 
 
emp1
z
z
z
z P:%).Vol(Porosität1001istdamith
2
d
Vmit
V
G 








 (2) 
wobei ρβ die Reindichte von β-TCP (3,14 g pro cm³), ρz die Rohdichte der gesinterte β-TCP-
Probe, G die Masse der gesinterten β-TCP-Probe, d den Durchmesser der gesinterte β-TCP-
Probe und h die Höhe der gesinterten β-TCP-Probe bezeichnet. 
 
Die Bestimmung der Porosität der gesinterten β-TCP-Formkörper sollte die erforderliche 
Mikroporosität (vgl. S. 26), hervorgerufen durch das gewählte Sinterprogramm 1, für ein 
potentiell osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial belegen.  
 
Darüber hinaus sollte die entstandene Porosität für ein osteointegratives β-TCP-
Implantatmaterial als offene Porosität vorliegen. Zur Bestimmung der offenen Porosität 
wurden die Proben in ein mit destilliertem Wasser gefülltes Becherglas eingetaucht, wobei 
die Proben vollständig mit Wasser bedeckt waren. Nach zehn Minuten wurden die Proben 
aus dem Becherglas entnommen und die Masse bestimmt. Aus der Dichte von 1,00 g pro 
2 cm
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cm³ von Wasser bei Standardbedingungen wurde das mit Wasser gefüllte Porenvolumen der 
zehn Proben bestimmt und daraus die offene Porosität der Proben ermittelt. Es gilt: 
 
offen
z
w
w
w
w P:%).Vol(Porositätoffene100
V
V
istdamit
)GG(
V 
  (3) 
wobei Vw das Wasservolumen in der wassergesättigten β-TCP-Probe bezeichnet. Weiterhin G 
die Masse der gesinterten (trockenen) β-TCP-Probe, Gw die Masse der wassergesättigten    
β-TCP Probe, ρW die Dichte von Wasser bei Standardbedingungen und Vz das Rohvolumen 
der β-TCP-Probe bezeichnet. 
 
Druckfestigkeit 
Es wurde die Druckfestigkeit von zehn mit dem Schlickergussverfahren hergestellten, 
planparallel geschliffenen und anschließend gesinterten β-TCP-Zylindern (Sinterprogramm 1) 
mit einer Universalprüfmaschine (Modell 1186H0425, Instron, Darmstadt, Deutschland) 
ermittelt. Der Lastanstieg erfolgte weggesteuert. Der Vorschub war jeweils 1 mm pro Minute. 
Die Vorkraft betrug 5 Newton, die Geschwindigkeit des Prüfstempels bis zum Erreichen der 
Vorkraft wurde auf 5 mm pro Minute eingestellt und die Messung auf eine maximale 
Längenänderung der Proben von 1 mm begrenzt. Zielgröße der Druckfestigkeit dieser 
gesinterten β-TCP-Formkörper war die Druckfestigkeit der sog. Kompakta (130-180 MPa; vgl. 
Tab. 2) d. h. der kompakten Randschicht eines natürlichen Röhrenknochens. 
 
 
 
3.2 Nachahmung der natürlichen Röhrenknochenstruktur 
Zur Nachahmung der natürlichen Röhrenknochenstruktur (innen offenporös, außen kompakt) 
wurde die Platzhaltertechnik verwendet, um eine offenporöse Porenstruktur im Innenbereich 
der gesinterten β-TCP-Formkörper zu erzeugen. Insgesamt wurden drei verschiedene 
Platzhaltermaterialien (Polyurethanschaumkörper, 3D-Kunststoffbauteile, 3D-Wachsbauteile) 
verwendet, um die erforderlichen medizinischen Zielgrößen hinsichtlich der Porengröße, 
Interkonnektivität und Porosität für ein potentiell osteokonduktives und osteointegratives β-
TCP-Implantatmaterial zu erreichen (vgl. S. 26). 
 
 
3.2.1 Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper 
Für die Erzeugung des porösen Innenbereichs wurden retikulierte Polyurethanschäume 
(Drache Umwelttechnik, Diez, Deutschland) mit 40 ppi (pores per inch), 20 ppi und 10 ppi 
58 
Abb. 27. Retikulierter Polyurethanschaum für Schlickergussverfahren mit Polyurethanschaumkörper.  
Retikulierter Polyurethanschaum 40 ppi (pores per inch), 20 ppi und 10 ppi von links nach rechts 
verwendet. Die Einheit ppi ist die gängige Einheit zur Charakterisierung der Porengröße der 
Schäume. Bei einem höheren Wert z. B. 40 ppi liegen mehr Poren pro Längeneinheit vor, als 
bei etwa einem Wert von 20 ppi. Je höher also der angegebene Wert in ppi, desto kleiner 
sind die Poren des Schaumkörpers. Angeliefert wurde der Polyurethanschaum in 
quadratischen Matten (55 x 55 x 5 cm). Durch Ausstanzen mittels eines Hohlbohrers wurden 
zylindrische Schaumkörper von 5 cm Länge und einem Durchmesser von 1,5 cm erzeugt. 
Diese wurden auf 2,5 cm gekürzt und für das Schlickergussverfahren verwendet. Dazu 
wurde der Schaumkörper vor dem Gießen des Schlickers jeweils mittig in der Gipsform 
platziert. Anschließend wurde die Gipsform, wie im vorigen Kapitel (3.1.3 
Schlickergussverfahren und Sinterprozess) beschrieben, mit Schlicker befüllt. Abbildung 27 
zeigt die unterschiedlichen Schaumkörper von 10 ppi bis 40 ppi.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 28 zeigt exemplarisch einen 20 ppi Polyurethanschaum in einer höheren 
Vergrößerung. An Hand der höheren Vergrößerung ließ sich der eher dreieckige Querschnitt 
(insbesondere links neben dem Maßstabsbalken) der einzelnen Stege des 
Polyurethanschaums erkennen.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
1 cm 1 cm
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Abb. 28. Struktur Polyurethanschaumkörper im Detail. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Strategie zur Erzeugung eines offenporösen Innenbereichs und eines kompakten 
Außenbereichs war, den Polyurethanschaumkörper im Durchmesser gezielt kleiner zu 
dimensionieren als den Durchmesser der Vertiefung der Gipsform. Daher sollte gemäß der 
Platzhaltertechnik (2.2.1 Porosierung von Beta-Tricalciumphosphat) nach dem Sinterprozess 
nur im Innenbereich durch die Pyrolyse des Polyurethanschaums eine offene Porosität als 
direktes Abbild des Schaumkörpers entstehen. Da im Außenbereich der β-TCP-Formkörper 
kein Polyurethanschaum vorhanden war, sollten so insgesamt keramische β-TCP-Bauteile mit 
einer offenporösen Innenstruktur und einer kompakten Außenschicht entstehen. Wie schon 
beim Schlickergussverfahren der Formkörper ohne innenliegenden Schaumkörper wurde das 
Sinterprogramm 1 verwendet. Die hergestellten β-TCP-Probekörper, insbesondere die 
Porenstruktur des Innenbereichs, wurden mit Hilfe eines Rasterelektronenmikroskops (LEO 
440i, Carl Zeiss SMT, Oberkochen, Deutschland)  analysiert. Für die Analyse wurden die 
Proben in Epoxidharz (EpoFix, Struers, Willich, Deutschland) eingebettet und maschinell 
geschliffen und poliert (Saphir 520, ATM, Mammelzen, Deutschland). Ziel der 
Untersuchungen war es zum einen zu belegen, dass eine makroporöse Porenstruktur (Poren 
größer 50 µm) als direktes Abbild des Polyurethanschaumkörpers in den gesinterten β-TCP-
Probekörpern vorhanden war. Zum anderen sollte gezeigt werden, dass die durch den 
Polyurethanschaumkörper entstandene makroporöse Porenstruktur nur im Innenbereich der 
Proben vorhanden war. Ferner sollte belegt werden, dass eine Mikroporosität (Poren kleiner 
50 µm), notwendig für ein osteointegratives Implantatmaterial, sowohl im Innenbereich als 
auch im Außenbereich der gesinterten β-TCP-Probekörper vorlag. Zudem sollte analysiert 
werden, ob die Struktur der Mikroporen vergleichbar war mit der Struktur der Mikroporen, 
1 mm 1 mm
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die ohne die Verwendung eines Polyurethanschaumkörpers (3.1.3 Schlickergussverfahren 
und Sinterprozess) entstehen sollten. 
 
Um die Porengröße und die Gesamtporosität im Innenbereich der gesinterten β-TCP-
Formkörper gezielt zu steigern, wurde auf die Polyurethanschaumkörper zusätzlich eine 
Beschichtung aufgebracht. Zur Beschichtung der Polyurethanschaumkörper wurde Paraffin 
(Art.-Nr.: 1.07157.1000, Merck, Darmstadt, Deutschland) verwendet. Das Paraffin wurde in 
einem Becherglas aufgeschmolzen und auf 90 °C erhitzt. Anschließend wurde der zu 
beschichtende Schaumkörper kurz in das flüssige Paraffin getaucht und sofort wieder 
herausgenommen. Direkt danach wurde überschüssiges Paraffin durch leichte, schlagende 
Bewegungen wieder entfernt, da nur eine Beschichtung der Schwammstruktur erreicht, aber 
ein Blockieren der Poren mit Paraffin so vermieden werden sollte. Der mit Paraffin 
beschichtete Schaumkörper wurde in gleicher Weise wie der unbeschichtete Schaumkörper 
beim Schlickergussverfahren verwendet und mit dem Sinterprogramm 1 gesintert. Nach dem 
Sintern wurden der Deckel und der Boden der Proben mit einer diamantbesetzten 
Trennscheibe (ITW Test & Measurement, Düsseldorf, Deutschland) abgetrennt. Die Höhe 
und der Durchmesser wurden mit der Mikrometerschraube vermessen und die Masse der 
Proben mit einer Analysenwaage (M-power Analysenwaage AZ214, Sartorius, Göttingen, 
Deutschland) ermittelt. Die Auswirkung auf die Gesamtporosität P1emp wurde an zehn Proben 
nach Gleichung 2 (vgl. S. 56) und das Schwindmaß nach Gleichung 1 (vgl. S. 55) bestimmt. 
Eine Steigerung der Gesamtporosität sollte gegenüber der Porosität ohne einen pyrolysierten 
Polyurethanschaumkörper bestätigt werden. Die durch den wachsbeschichteten 
Polyurethanschaumkörper entstandene Porenstruktur im Innenbereich der gesinterten β-
TCP-Formkörper wurde mittels REM (FEI ESEM XL30 FEG, Philips, Eindhoven, Niederlande) 
analysiert. Insgesamt sollte die entstandene Porenstruktur in den keramischen β-TCP-
Formkörpern durch den wachsbeschichteten und pyrolysierten Polyurethanschaumkörper 
hinsichtlich der medizinischen Zielgrößen (50-70 % Gesamtporosität, 300-800 µm 
Porengröße und einer offenen Porenstruktur; vgl. S. 26), nötig für eine osteokonduktive 
Eigenschaft des β-TCP-Implantatmaterials, analysiert werden. Dabei sollte gleichzeitig eine 
Mikroporenstruktur (Porengröße 1-20 µm als offene Porosität; vgl. S. 26), notwendig für die 
osteointegrative Eigenschaft eines β-TCP-Implantatmaterials, vorliegen. 
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Abb. 29. CAD-Gerüststruktur. A: Stirnfläche mit Blick parallel zur Zylinderachse. B: Seitenansicht.  
3.2.2 Porosierung mittels 3D-Kunststoffbauteilen 
Zur Erzeugung einer definierten und gezielt einstellbaren Porenstruktur im Innenbereich der 
Proben, hinsichtlich der erforderlichen medizinischen Zielgrößen, wurden Gerüststrukturen 
mit einem CAD-Programm (3-matic, Materialise, Leuven, Belgien) virtuell erstellt und in das 
für generative Fertigungsverfahren übliche STL-Dateiformat exportiert. Die mit dem CAD-
Programm erzeugten Strukturen, wurden mit einem Objet-3D-Drucker (Eden 350, Objet, 
Rehovot, Israel) als 3D-Kunststoffbauteile gefertigt. Die 3D-Kunststoffbauteile wurden 
gemäß der Platzhaltertechnik, wie die Polyurethanschaumkörper (3.2.1 Porosierung mittels 
Polyurethanschaumkörper) für das anschließende Schlickergussverfahren verwendet, um den 
porösen Innenbereich der β-TCP-Formkörper zu erzeugen. Damit repräsentieren die 
abgebildeten und am Computer virtuell erstellten Strukturen die gewünschte Porenstruktur 
im β-TCP-Formkörper nach dem Sinterprozess. Abbildung 29 verdeutlicht den prinzipiellen 
Aufbau der am Computer erstellten CAD-Strukturen. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Beim Aufbau der CAD-Strukturen handelte es sich um periodisch angeordnete Zylinder, die in 
einem regelmäßigen Abstand parallel den kartesischen Koordinatenachsen angeordnet 
waren. Durch boolesche Operation wurde aus dieser periodischen Anordnung eine 
zylindrische Außenkontur ausgeschnitten. Bei der Konstruktion der Strukturen wurden auch 
operationstechnische Belange, wie eine Durchführung in der Mitte für eine interne Fixierung 
implementiert. Ferner war der Auslegung der Porenstruktur durch die CAD-Konstruktion 
kaum Grenzen gesetzt, so dass vier zusätzliche, konzentrisch angeordnete Kanäle 
vorgesehen wurden, die bei einem In-Vivo-Implantat für eine verbesserte Degradation 
sorgen könnten (Abb. 30). 
A B
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a1 a2 a3 a4 a5 
a6 
Abb. 30. CAD-Gerüststruktur. A: Stirnfläche mit Blick parallel zur Zylinderachse. B: Seitenansicht.  
a1: Durchmesser der Gerüstzylinder; a2: Abstand der einzelnen Gerüstzylinder zueinander; a3: Durchmesser 
Platzhalter für interne Implantatfixierung; a4: Abstand Platzhalter zum Gerüst; a5: Durchmesser zusätzlicher 
Porenkanal; a6: Durchmesser Gerüststruktur; a7: Höhe Gerüststruktur (vgl. Tab. 6). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Mehrere Strukturen mit verschiedenen Abmessungen wurden virtuell erstellt. Mit Hilfe des 
CAD-Programms ließ sich das Volumen der generierten Strukturen bestimmen. Dieses 
Volumen sollte als direktes Abbild des jeweiligen 3D-Kunststoffbauteils im Innenbereich des 
gesinterten β-TCP-Formkörpers, unter Berücksichtigung des Schwindmaßes, vorhanden sein. 
Somit konnte die zu erwartende Porosität PE, bezogen auf den Innenbereich der gesinterten 
β-TCP-Formkörper, erzeugt durch die jeweilige 3D-Gerüststruktur, aus der 
Volumenbestimmung mit dem CAD-Programm angegeben werden. Tabelle 6 gibt die 
gewählten Abmessungen a1 bis a7 (vgl. Abb. 30) und die daraus zu erwartende Porosität PE 
der verschiedenen erstellten CAD-Gerüststrukturen wieder. Dabei wurden bei jeder 3D-
Gerüststruktur die medizinischen Vorgaben einer interkonnektierenden Porenstruktur und die 
erforderliche Porengröße (300-800 µm; vgl. S. 26) für ein osteokonduktives β-TCP-Implantat 
umgesetzt. Alleine die zu erwartende Porosität war bei einigen Konstruktionen gezielt 
geringer gewählt als die Vorgaben der medizinischen Zielgrößen. Es könnte so ein 
Kompromiss gefunden werden, falls die 3D-Kunststoffbauteile mit einem zu hohem 
Volumenanteil des Kunststoffs zu Problemen beim Schlickergussverfahren führen sollten. Für 
die kleiner dimensionierten CAD-Strukturen K04K und K06K wurde eine zweite Gipsform 
gemäß der in Kapitel 3.1.3 vorgestellten Gipsform verwendet, jedoch mit zylindrischen 
Vertiefungen von 10 mm Tiefe und einen Durchmesser von jeweils 10 mm. 
a7 
A B 
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Tab. 6. Virtuell erstellte 3D-Gerüststrukturen mit Abmessungen a1 bis a7 (vgl. Abb. 30) und daraus zu 
erwartende Porosität PE im Innenbereich gesinterter β-TCP-Formkörper. 
CAD-
Struktur 
a1 
(mm) 
a2 
(mm) 
a3 
(mm) 
a4 
(mm) 
a5 
(mm) 
a6 
(mm) 
a7 
(mm) 
PE  
(%) 
06K 0,6 1 - - - 8 10 52 
04F 0,4 1 - - - 15 10 27 
04 0,4 1 - - - 15 20 27 
06 0,6 1 - - - 15 20 52 
04X 0,4 1 1 1 1 15 20 31 
06X 0,6 1 1 1 1 15 20 53 
VOLL - - - - - 15 20 100 
 
Bei den eingeführten Kürzeln für die jeweilige CAD-Struktur stehen die ersten beiden Ziffern 
für den Durchmesser der einzelnen Gerüstzylinder (0,4 bzw. 0,6 mm). Der nachfolgende 
Buchstabe K zeigt an, dass es sich um eine kleine Außengeometrie handelt (8 mm 
Durchmesser, 10 mm Höhe) und der Buchstabe F, dass es sich im eine flache Geometrie (10 
mm Höhe) handelt. Der Buchstabe X weist auf eine CAD-Struktur hin, die zur Erstellung 
eines 3D-Kunststoffbauteils zum Einbringen von vier konzentrisch angeordneten 
Porenkanälen mit einem zusätzlichen Durchgang in der Mitte eines gesinterten β-TCP-
Formkörpers verwendete wurde. Die Abkürzung VOLL bedeutet, dass es sich um einen 
Vollzylinder als CAD-Struktur handelt. Bei dem verwendeten generativen Fertigungsverfahren 
zur Erzeugung der 3D-Kunststoffbauteile, handelte es sich um ein System, bei dem das 
Bauteil schichtweise aufgebaut wurde und sowohl ein Baumaterial (Fullcure 720, Objet, 
Rehovot, Israel) als auch ein Stützmaterial (Support material, Objet, Rehovot, Israel) 
verdruckt wurden. Nach Beendigung des Druckprozesses musste das Stützmaterial in einem 
Bad aus 2 %-iger Natronlauge, hergestellt aus Natriumhydroxid (Art.-Nr. 1.06498.1000, 
Merck, Darmstadt, Deutschland) entfernt werden. Dafür wurden die 3D-Kunststoffbauteile 
zusammen mit der Natronlauge in eine Polyethylenflasche gegeben. Die Flasche wurde auf 
den rotierenden Walzen einer Rollenbank (Eigenbau, Mechanische Werkstatt 
Universitätsklinikum RWTH Aachen, Aachen, Deutschland) für achtundvierzig Stunden 
platziert, um eine vollständige Reinigung der 3D-Kunststoffbauteile zu erreichen. Die 
erstellten 3D-Kunststoffbauteile wurden analog den Polyurethanschaumkörpern (3.2.1 
Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper) beim Schlickergussverfahren verwendet. Alle 
drei synthetisierten Schlicker (vgl. Tab. 5) wurden mit den 3D-Kunststoffbauteilen im 
Schlickergussverfahren verwendet. Teilweise wurden die β-TCP-Formkörper noch im 
Grünzustand mit innenliegendem 3D-Kunststoffbauteil planparallel geschliffen. Für das 
planparallele Schleifen wurde die Vorrichtung in Abbildung 26 verwendet. Da die 3D-
Kunststoffbauteile an den Stirnflächen der Zylinder entsprechend frei lagen, sollte dies ein 
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besseres Abführen der Gase, hervorgerufen durch die Pyrolyse der 3D-Kunststoffbauteile, 
gewährleisten. Wenn es sich um derart angeschliffene β-TCP-Formkörper handelte, wird dies 
im Ergebnisteil gesondert erwähnt. Die so gefertigten β-TCP-Formkörper wurden mit 
verschiedenen Ofenprogrammen thermisch behandelt. Neben dem Sinterprogramm 1 (3.1.3 
Schlickergussverfahren und Sinterprozess) wurden zwei weitere Ofenprogramme für die mit 
einem 3D-Kunststoffbauteil geschlickerten β-TCP-Formkörper verwendet. Im Folgenden ist 
die Brandführung  der beiden zusätzlich verwendeten Ofenprogramme angegeben. 
 
Sinterprogramm 2 
  
 
Sinterprogramm 3 
 
 
Im Gegensatz zu Sinterprogramm 1 wurde beim Sinterprogramm 2 eine zusätzliche Haltezeit 
bei 500 °C (Haltezeit 5 Stunden) verwendet. Ferner wurde eine verringerte Aufheizrate von 
0,5 Kelvin pro Minute bis zum Erreichen dieser Haltezeit programmiert. Das Sinterprogramm 
3 wurde mit einer niedrigeren Temperatur (200 °C) für eine Haltezeit von 5 Stunden 
programmiert und zusätzlich der Ofen bis zum Erreichen der Maximaltemperatur von 1100 
°C mit einer verringerten Aufheizrate von 0,5 Kelvin pro Minute betrieben. Die verschiedenen 
Haltezeiten und die verringerten Aufheizraten sollten einer eventuellen Rissbildung in den β-
TCP-Formkörpern aufgrund der Pyrolyse der 3D-Kunststoffbauteile entgegenwirken. 
 
 
3.2.3 Porosierung mittels 3D-Wachsbauteilen 
Neben dem generativen Fertigungsverfahren zur Erstellung von 3D-Kunststoffbauteilen 
wurde ein weiteres, wachsbasiertes generatives Fertigungsverfahren zur Herstellung von 3D-
Bauteilen verwendet. Bei dem verwendeten System handelte es sich um einen 3D-
Wachsdrucker (T76+, Solidscape, Merrimack, USA).  Bei diesem Verfahren wurde das Bauteil 
ebenfalls schichtweise gedruckt. Das System verwendete sowohl ein Baumaterial (PlusCAST, 
Solidscape, Merrimack, USA), als auch ein Stützmaterial (InduraFill, Solidscape, Merrimack, 
USA). Zur Entfernung des Stützmaterials wurden die 3D-Wachsbauteile nach der 
Fertigstellung in einem auf 55 °C temperierten Petroleumbad (Art.-Nr. 1.097.182.500, Merck, 
Darmstadt, Deutschland) gereinigt. Die hergestellten 3D-Wachsbauteile wurden in gleicher 
Weise wie die Polyurethanschaumkörper und die 3D-Kunststoffbauteile im Schlickerguss-
verfahren eingesetzt (3.2.1 Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper), um im 
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Abb. 31. Durchführung der Vakuumprozedur. A: 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur K06K) im Schlicker fertig für 
Vakuumverfahren. B: Vakuumapparatur mit Vakuumpumpe, Vakuumgefäß und Becherglas mit Schlicker und 
3D-Wachsbauteil.  
Innenbereich der β-TCP-Formkörper nach der Pyrolyse der 3D-Wachsbauteile eine 
offenporöse Porenstruktur zu erzeugen. Nach dem Entformen wurden die geschlickerten β-
TCP-Bauteile mit folgendem Temperaturverlauf behandelt, um das Wachsmaterial 
auszuschmelzen, das Wachs zu pyrolysieren und den β-TCP-Formkörper nachfolgend zu 
sintern. 
 
Sinterprogramm 4 
 
 
 
Vakuumverfahren 
Das Verfahren wurde vor dem Schlickerguss um eine Vakuumprozedur erweitert. Das 
Anlegen eines Vakuums sollte zu einer vollständigen Infiltration der 3D-Wachsbauteile mit 
Schlicker führen. Dazu wurde der Schlicker in ein Becherglas gegeben, das 3D-Wachsbauteil 
dreimal in den Schlicker getaucht und anschließend im Schlicker belassen. Das Becherglas 
wurde in ein Gefäß gestellt und mit Hilfe einer Vakuumpumpe (ADB 63 K 2 R3 Q4, AEG, 
Bremen, Deutschland) das Gefäß evakuiert (Abb. 31).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Das Ventil zur Vakuumpumpe blieb während des Vakuumbetriebs so lange geöffnet, bis der 
Druck innerhalb des Gefäßes soweit abnahm, dass der Siedepunkt des Schlickers bei 
Raumtemperatur erreicht war. Danach wurde das Ventil geschlossen, das Vakuumgefäß 
belüftet und das Gefäß wieder geöffnet. Das 3D-Wachsbauteil wurde dem keramischen 
Schlicker entnommen, wieder dreimal in den Schlicker getaucht, im Schlicker belassen und 
der Vakuumvorgang bis zum Erreichen des Siedepunkts des Schlickers noch einmal 
wiederholt. Nach diesem zweiten Durchgang war die Vakuumprozedur beendet. Das 3D-
A B
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Abb. 32. CAD-Gerüststruktur für Schlickergussverfahren ohne Gipsform. A: Aufsicht mit Blick parallel zur 
Zylinderachse. B: Seitenansicht Querschnitt.  
w1: Durchmesser der Gerüstzylinder; w2: Abstand der einzelnen Gerüstzylinder zueinander; w3: Abstand 
Gerüststruktur zu Außenzylinder; w4: Durchmesser Gerüststruktur; w5: Innendurchmesser Außenzylinder; w6: 
Höhe Gerüststruktur; w7: Höhe Außenzylinder (vgl. Tab. 7) [105]. 
Wachsbauteil wurde mittig in der Vertiefung der Gipsform positioniert, und der Schlickerguss 
wurde wie in Kapitel 3.2.1 (Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper) beschrieben 
durchgeführt.  
 
Herstellungsprozedur mit Wachsform zur äußeren Formgebung 
Um unabhängig von einer Gipsform zu sein, wurden CAD-Strukturen auch für eine 
Wachsform konstruiert, die zur äußeren Formgebung dienten. So sollten geometrisch 
komplexere Außenkonturen direkt über das CAD-Programm entworfen und als 3D-
Wachsbauteil erstellt werden. In Verbindung mit dem Schlickergussverfahren sollten sich auf 
Grundlage der CAD-Struktur somit entsprechende keramische β-TCP-Formkörper ohne die 
Verwendung einer Gipsform fertigen lassen. Die Hypothese, der Formgebung ohne die 
Verwendung einer Gipsform, sollte vorerst an Hand zylindrischer Außenkonturen belegt 
werden. Um β-TCP-Formkörper ohne eine Gipsform fertigen zu können, wurde den 3D-
Gerüststrukturen ein Hohlzylinder hinzugefügt, in der sich die jeweilige 3D-Gerüststruktur 
befand. Damit die 3D-Gerüststruktur fest mit dem Hohlzylinder verbunden war, wurden 
zusätzlich vier Bügel als Verbindung zwischen der jeweiligen 3D-Gerüststruktur und dem 
Hohlzylinder konstruiert. Abbildung 32 zeigt den prinzipiellen Aufbau an Hand der CAD-
Konstruktion. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
w1 w2 w3
w4
w5
w3 w3 w4
w5
w6
w7
w3 
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Mehrere Strukturen mit verschiedenen Abmessungen wurden virtuell am Computer (3-matic, 
Materialise, Leuven, Belgien) für das Schlickergussverfahren ohne Gipsform erstellt. Mit Hilfe 
des CAD-Programms ließ sich das Volumen der CAD-Gerüststrukturen bestimmen und somit 
die erwartete Porosität PE im Innenbereich der gesinterten β-TCP-Formkörper, erzeugt durch 
die jeweilige pyrolysierte 3D-Gerüststruktur, angeben. Die 3D-Gerüststrukturen im 
Innenbereich wurden so konstruiert, dass die erforderlichen Zielgrößen der Porosität (50-70 
Vol.-%), Porengröße (300-800 µm) und Interkonnektivität für ein potentiell osteokonduktives 
β-TCP-Implantatmaterial beachtet wurden (vgl. S. 26). Dabei wurde die CAD-Struktur Wpk 
verwendet, um ein 3D-Wachsbauteil zu erzeugen, das in Kombination mit dem 
Schlickergussverfahren einen gesinterten β-TCP-Formkörper ergeben sollte, der innen 
offenporös und außen kompakt sein sollte. Entsprechend sollte die CAD-Struktur Wp zu 
einem komplett offenporösen keramischen β-TCP-Formkörper ohne eine kompakte 
Außenschicht führen und die Verwendung der CAD-Struktur Wk einen komplett kompakten 
β-TCP-Formkörper ergeben. Die CAD-Strukturen Wzell1, Wzell2 und Wzell3 wurden für die 
Erstellung von 3D-Wachsbauteilen verwendet, um gesinterte β-TCP-Formkörper für die 
Zellkulturuntersuchungen zu fertigen. Tabelle 7 gibt die gewählten Abmessungen w1 bis w7 
(vgl. Abb. 32) und die daraus zu erwartende Porosität PE der verschiedenen 
Geometrievarianten wieder. 
 
Tab. 7. Virtuell erstellte 3D-Gerüststrukturen für Schlickerguss ohne Gipsform mit Abmessungen w1 bis w7 (vgl. 
Abb. 32) und daraus zu erwartende Porosität PE im Innenbereich gesinterter β-TCP-Formkörper. 
CAD-
Struktur 
w1 
(mm) 
w2 
(mm) 
w3 
(mm) 
w4 
(mm) 
w5 
(mm) 
w6 
(mm) 
w7 
(mm) 
PE  
(%) 
Wpk 0,6 1 1 8 10 10 15 52 
Wp 0,6 1 - 10 10 10 15 52 
Wk - - - - 10 - 15 - 
Wzell1 0,6 1 1 8 10 2 4 52 
Wzell2 0,6 1 1 4 6 2 4 52 
Wzell3 0,6 1 1 13 15 2 4 52 
 
Beim Schlickergussverfahren ohne Gipsform wurde nach der Vakuumprozedur das 3D-
Wachsbauteil nicht in eine Gipsform eingebracht, sondern in eine als Gegenstück gefertigte 
Bodenplatte (ebenfalls über den 3D-Wachsdrucker hergestellt) eingelassen. Der Schlicker im 
Spaltbereich zwischen Bodenplatte und äußerem Hohlzylinder wurde mit Druckluft 
getrocknet und so der Spaltbereich zwischen 3D-Wachsbauteil und Bodenplatte 
verschlossen. Anschließend wurde das 3D-Wachsbauteil mit Schlicker befüllt. Nach dem 
Schlickerguss agglomerierte der Feststoff des Schlickers durch Sedimentation im unteren 
Bereich der Probe. Die Höhe des äußeren Hohlzylinders wurde so gewählt, dass die innere 
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Abb. 33. Einspannvorrichtung zum planparallelen Schleifen der Probenoberflächen.
Gerüststruktur nach der Agglomeration sich vollständig im getrockneten β-TCP-Formkörper 
befand. Nach einer Trocknungszeit von 12 bis 18 Stunden nach dem Schlickerguss wurde die 
Bodenplatte entfernt und die Proben mit 500er und 1200er Siliciumcarbid-Schleifpapier 
(Struers, Willich, Deutschland) geschliffen. 
 
Um planparallele Flächen zu gewährleisten, wurde eine planparallele Vorrichtung verwendet 
(Eigenbau, Mechanische Werkstatt Universitätsklinikum RWTH Aachen, Aachen, 
Deutschland), in der die getrockneten Zylinder fixiert wurden und bis zur Oberfläche der 
Vorrichtung per Hand bündig geschliffen wurden (Abb. 33). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Zur Herstellung strukturell unterschiedlicher β-TCP-Formkörper wurden verschiedene 3D-
Wachsbauteile für das Schlickergussverfahren ohne Gipsform verwendet. Alle hergestellten 
Bauteile nach dem Schlickergussverfahren ohne Gipsform wurden unter Verwendung von 
Sinterprogramm 4 (vgl. S. 65) gesintert. 
 
Zentrifugieren der geschlickerten β-TCP-Formkörper 
Das Schlickergussverfahren, bei dem eine Wachsform zur äußeren Formgebung verwendet 
wurde, wurde nach dem Schlickerguss erweitert, indem die β-TCP-Formkörper anschließend 
zentrifugiert wurden. Durch das Zentrifugieren sollte eine Agglomeration nach dem 
Schlickerguss forciert werden. Nachdem die 3D-Wachsbauteile mit Schlicker befüllt waren, 
wurden diese in ein mit Silikon angefülltes Falcon (VWR, Darmstadt, Deutschland) gestellt. 
Ein Falcon läuft nach unten spitz zu und durch eine Silikonfüllung wurde eine gerade Ebene 
im Falcon erzeugt. Mit einer Zentrifuge (Universalzentrifuge CT6EL, VWR International, 
Darmstadt, Deutschland) wurden die geschlickerten 3D-Wachsbauteile im Falcon bei 1000 
Umdrehungen pro Minute für drei Minuten zentrifugiert. Die Krafteinwirkung war parallel zur 
Zylinderachse. Nach dem ersten Zentrifugieren wurde die entstandene Wasserschicht mit 
1 cm
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einem Papiertuch aufgenommen, die Probe wieder mit Schlicker aufgefüllt und erneut 
zentrifugiert (drei Minuten bei 1000 Umdrehungen pro Minute). 
 
Nach der Zentrifugenprozedur wurden die Proben für 12 bis 18 Stunden getrocknet und 
anschließend die Bodenplatte entfernt. Nachfolgend wurden die Proben mit 500er und 
1200er Siliciumcarbid-Schleifpapier (Struers, Willich, Deutschland) planparallel geschliffen. 
Zur Herstellung strukturell unterschiedlicher β-TCP-Formkörper wurden verschiedene 3D-
Wachsbauteile beim Schlickergussverfahren ohne Gipsform unter Einschluss des 
Zentrifugierens verwendet. Alle hergestellten Bauteile nach dem Schlickergussverfahren mit 
anschließendem Zentrifugieren wurden unter Verwendung von Sinterprogramm 4 (vgl. S. 65) 
gesintert. 
 
Die gesinterten β-TCP-Formkörper wurden hinsichtlich ihrer Mikrostruktur, insbesondere der 
entstandenen Porenstruktur am Lichtmikroskop (Axio Imager.M2m, Carl Zeiss, Oberkochen, 
Deutschland) und am REM (FEI ESEM XL30 FEG, Philips, Eindhoven, Niederlande) 
untersucht. Zudem wurden an ausgewählten Proben Aufnahmen mit einem 
Computertomographie-System (phoenix nanotom m, GE Sensing & Inspection Technologies, 
Wunstorf, Deutschland) zur zerstörungsfreien Analyse der Porenstruktur durchgeführt. Es 
sollte überprüft werden, ob die erforderlichen Makroporen (im Bereich 300-800 µm) für ein 
potentiell osteokonduktives und die Mikroporen (im Bereich 1-20 µm) für eine potentiell 
osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial (vgl. S. 26) vorhanden waren. Die komplett porös 
aufgebauten β-TCP-Formkörper (hergestellt mit einem 3D-Wachsbauteil auf Grundlage von 
CAD-Struktur Wp; vgl. Tab. 7) sollten eine Makroporenstruktur und eine Mikroporenstruktur 
aufweisen. In den komplett kompakt aufgebauten β-TCP-Formkörper (hergestellt mit 3D-
Wachsbauteil auf Grundlage von CAD-Struktur Wk; vgl. Tab. 7) sollte nur eine 
Mikroporenstruktur vorhanden sein. Bei den innen offenporös und außen kompakt 
aufgebauten β-TCP-Formkörpern (hergestellt mit 3D-Wachsbauteil auf Grundlage von CAD-
Struktur Wpk; vgl. Tab. 7) sollte die offenporöse Porenstruktur der Makroporen im 
Innenbereich der Proben nach dem Sinterprozess nachgewiesen werden. Zudem sollte die 
erforderliche Struktur der Mikroporen sowohl im kompakten Randbereich, als auch im 
Innenbereich dieser Proben gezeigt werden. Ferner sollte nachgewiesen werden, dass die 
Porenstruktur der Mikroporen unabhängig von den geometrisch verschiedenen 3D-
Wachsbauteilen war. 
 
 
 
70 
Schwindmaß, Gesamtporosität und offene Porosität 
Die geschlickerten und gesinterten β-TCP-Formkörper, hergestellt mit einem CAD-
Wachsbauteil auf Grundlage von CAD-Struktur Wpk, Wp und Wk wurden hinsichtlich des 
Schwindmaßes, der Gesamtporosität und der offenen Porosität untersucht.  
 
Zur Ermittlung des Schwindmaßes und der Gesamtporosität wurden die schon aufgeführten 
Gleichungen 1 (vgl. S. 55) und 2 (vgl. S. 56) verwendet.  
 
Zur Bestimmung der offenen Porosität der Mikroporen wurden die kompakten β-TCP-
Formkörper (Herstellung mit 3D-Wachsbauteil auf Grundlage von CAD-Struktur Wp; vgl. Tab. 
7) nach Gleichung 3 (vgl. S. 57) analysiert.  
 
Bei der Bestimmung der Gesamtporosität gesinterter komplett offenporös aufgebauter β-
TCP-Formkörper (Herstellung mit 3D-Wachsbauteil auf Grundlage von CAD-Struktur Wp vgl. 
Tab. 7) nach Gleichung 2, war zu beachten, dass sich die ermittelte Gesamtporosität P1emp 
zusammensetzte aus der Porosität der Makroporen (entstanden durch das 3D-Wachsbauteil) 
und der Mikroporen (Mikroporosität hervorgerufen durch den Sinterprozess). Die 
Gesamtporosität P1por eines nur porös aufgebauten keramischen Formkörpers kann allgemein 
auch über die Addition der Porosität der Makroporen Pmak (entstanden durch die pyrolysierte 
Wachsstruktur) und die Porosität der Mikroporen  Pmik  ausgedrückt werden. Es gilt: 
 
 P1por = Pmak + Pmik         (4) 
 
wobei P1por die Gesamtporosität eines gesinterten komplett offenporös aufgebauten β-TCP-
Bauteils (Vol.-%) ist und Pmak die Porosität der Makroporen (Vol.-%), sowie Pmik die Porosität 
der Mikroporen (Vol.-%) bezeichnet. 
 
Ausgehend davon, dass die Mikroporosität, hervorgerufen durch den Sinterprozess, 
unabhängig vom verwendeten 3D-Wachsbauteil war, kann die Porosität der Mikroporen Pmik 
über die gemessene Gesamtporosität eines gesinterten kompakten β-TCP-Bauteils P1komp 
ausgedrückt werden: 
 
100
P
)P100(P
komp1
makmik          (5) 
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2 2 2
wobei Pmik die Porosität der Mikroporen (Vol.-%), Pmak die Porosität der Makroporen (Vol.-%) 
und P1komp die Porosität der Mikroporen eines gesinterten kompakten Bauteils ohne 
pyrolysierte 3D-Wachsstruktur (Vol.-%) bezeichnet. 
 
Pmik Eingesetzt in Gleichung 4 ergibt: 
 
komp1
komp1por1
makkomp1
mak
makpor1
P100
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PP
100
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     (6) 
wobei P1por die Gesamtporosität eines gesinterten komplett porös aufgebauten β-TCP-
Bauteils (Vol.-%) ist und Pmak die Porosität der Makroporen (Vol.-%), sowie P1komp die 
Porosität der Mikroporen eines kompakten Bauteils (Vol.-%) bezeichnet. 
 
Die berechnete Porosität Pmak der Makroporen sollte mit der zu erwartenden Porosität PE (vgl. 
Tab. 7) verglichen werden. Zudem sollte überprüft werden, ob diese keramischen β-TCP-
Formkörper die erforderliche Zielgröße von 50-70 Vol.-% Gesamtporosität für ein potentiell 
osteokonduktives β-TCP-Implantatmaterial (vgl. S. 26) zeigten. 
 
Bestand die Probe aus einem kompakten Außenbereich und einem offenporösen 
Innenbereich, z. B. hergestellt mit 3D-Wachsbauteil auf Grundlage von CAD-Struktur Wpk 
(vgl. Tab. 7) musste zur Berechnung der Gesamtporosität P1(por+komp) des gesinterten Bauteils 
noch das Volumen des Innenbereichs Vin (mit Makroporen) und das Volumen des 
Außenbereichs Vout (ohne Makroporen) auf das Gesamtvolumen Vges der Probe normiert 
werden. Es gilt: 
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wobei Pin die Porosität des Innenbereichs bezogen auf das Gesamtvolumen der Probe (Vol.-
%) ist und w4 den Durchmesser des porösen Innenbereichs (mm), w5 den 
Außendurchmesser der Probe (mm) und w6 die Höhe der Probe (mm) bezeichnet (w4, w5, 
w6 vgl. Tab. 7). 
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wobei Pout die Porosität des Außenbereichs bezogen auf das Gesamtvolumen der Probe (Vol.-
%) ist und w4 den Durchmesser des porösen Innenbereichs (mm), w5 den 
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Außendurchmesser der Probe (mm) und w6 die Höhe der Probe (mm) bezeichnet (w4, w5, 
w6 vgl. Tab. 7). 
 
Dabei wurden die konstruierten Abmessungen der Proben w4 und w5 (Tab. 7) unter 
Berücksichtigung des ermittelten Schwindmaßes verwendet. Gleichung 7 und 8 eingesetzt in 
folgende Gleichung, ergibt die berechnete Gesamtporosität P1(por+komp) einer innen offenporös 
und außen kompakt aufgebauten gesinterten β-TCP-Probe: 
 
P1(por+komp) = Pin + Pout         (9) 
 
Die errechnete Gesamtporosität P1(por+komp) sollte verglichen mit der empirisch bestimmten 
Gesamtporosität P1emp nach Gleichung 2, einer innen porös und außen kompakt aufgebauten 
Probe. 
 
Druckfestigkeit 
Für die Druckfestigkeitsprüfung wurden gesinterte β-TCP-Formkörper im 
Schlickergussverfahren ohne Gipsform mit einem 3D-Wachsbauteil (Herstellung mit 3D-
Wachsbauteil auf Grundlage von CAD-Struktur Wp, Wk und Wpk vgl. Tab. 7) gefertigt. Es 
wurde die Druckfestigkeit von jeweils zehn Probekörpern, hergestellt ohne Zentrifugieren, 
und jeweils fünfzehn Probekörper, hergestellt mit Zentrifugieren, ermittelt. Für die 
Bestimmung der Druckfestigkeit der kompakten Probekörper wurde eine 
Universalprüfmaschine (Modell 1186H0425, Instron, Darmstadt, Deutschland) verwendet, für 
die übrigen Prüfkörper wurden eine Universalprüfmaschine (Z030, Zwick, Ulm, Deutschland) 
benutzt. Der Lastanstieg war weggesteuert. Der Vorschub war jeweils 1 mm pro Minute, die 
Vorkraft betrug 5 Newton, die Geschwindigkeit des Prüfstempels bis zum Erreichen der 
Vorkraft wurde auf 5 mm pro Minute festgelegt und die Messung auf eine maximale 
Längenänderung der Probe von 1 mm begrenzt. Zielgröße für die Druckfestigkeit der 
komplett offenporös aufgebauten β-TCP-Formkörper war die Druckfestigkeit der Spongiosa 
(4-12 MPa; vgl. Tab. 2) von natürlichem Knochen. Zielgröße für die Druckfestigkeit der 
kompakten β-TCP-Formkörper war die Druckfestigkeit der Kompakta (130-180 MPa; vgl. Tab. 
2) von natürlichem Knochen. Die Druckfestigkeit der innen offenporös und außen kompakt 
aufgebauten β-TCP-Formkörper sollte eine deutliche Steigerung der Druckfestigkeit 
gegenüber den komplett porös aufgebauten β-TCP-Formkörpern zeigen. 
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Abb. 34. STL-Datensatz einer CT-Aufnahme eines 1 cm Segments eines Kaninchenoberarmknochens. 
A: Kompakta. B: Markraum. 
3.2.4 Von der CT-Aufnahme zur biomimetischen β-TCP-Implantatstruktur 
In diesem Kapitel sollte die Hypothese belegt werden, auch patientenindividuelle β-TCP-
Implantatstrukturen im Schlickergussverfahren ohne eine Gipsform fertigen zu können. Dazu 
wurde eine Implantatstruktur auf Grundlage einer medizinischen CT-Aufnahme eines 
Kaninchenoberarmknochens (New Zealand White Rabbit) angefertigt. An Hand der CT-
Aufnahme wurde ein mittleres Knochensegment im CT-Datensatz isoliert und sowohl die 
Kompakta als auch der Knochenmarkraum als STL-Datensatz zur Verfügung gestellt 
(Zentrum für Muskel und Knochenforschung, Charité Campus Benjamin Franklin, Berlin) 
(Abb. 34). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die STL-Rohdaten wurden am Computer numerisch nachbearbeitet. Mit Hilfe eines CAD-
Programms (Blender 2.5.8, Blender Foundation, Amsterdam, Niederlande) wurden 
Knochenfugen in der äußeren Knochenstruktur aufgefüllt, die gesamte Struktur geglättet und 
ebenfalls wieder als STL-Datensatz abgespeichert. An Hand der modifizierten STL-Datensätze 
wurde eine virtuelle 3D-Konstruktion zur Erstellung eines 3D-Wachsbauteils für die 
Herstellung der β-TCP-Implantatstruktur mit Hilfe eines CAD-Programms (3-matic, 
Materialise, Leuven, Belgien) erzeugt. Der Datensatz des Markraumbereichs wurde dazu 
verwendet, um den porösen Innenbereich der späteren Implantatstruktur zu erstellen. Der 
Datensatz der Kompakta wurde verwendet, um den kompakten Außenbereich und die 
äußere Form des Implantats zu definieren. Zudem wurde ein längs verlaufender Zylinder (2 
mm Durchmesser) in die Gitterstruktur im Innenbereich konstruiert, der als Aufnahme für 
eine interne Fixierung in der fertigen Implantatstruktur dienen sollte. Im nächsten 
Arbeitsschritt wurden zur Fixierung der Innenstruktur drei Bügel konstruiert und ein 
A B
5 mm 5 mm 
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Abb. 35. Auf Grundlage der CT-Daten des Kaninchenoberarmknochens virtuell konstruiertes Bauteil für 
den 3D-Wachsdrucker (CAD-Struktur Imp). A: Aufsicht. B: Seitenansicht Querschnitt. 
Reservoir für den Schlicker oberhalb der Probe geschaffen. Abbildung 35 zeigt das virtuell 
konstruierte Bauteil (CAD-Struktur Imp) für den 3D-Wachsdrucker in der Aufsicht und im 
Querschnitt. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die CAD-Struktur Imp wurde verwendet, um ein 3D-Wachsbauteil zu erzeugen, das in 
Kombination mit dem Schlickergussverfahren eine gesinterte β-TCP-Implantatstruktur 
ergeben sollte, die innen offenporös und außen kompakt sein sollte. Die gefertigten β-TCP-
Implantatstrukturen wurden mit Sinterprogramm 4 (vgl. S. 65) gesintert. Die gesinterten β-
TCP-Implantatstrukturen wurden hinsichtlich ihrer Mikrostruktur, insbesondere der 
entstandenen Porenstruktur am Lichtmikroskop (Axio Imager.M2m, Carl Zeiss, Oberkochen, 
Deutschland) und am REM (FEI ESEM XL30 FEG, Philips, Eindhoven, Niederlande) 
untersucht. Zudem wurden an ausgewählten gesinterten β-TCP-Implantatstrukturen 
Aufnahmen mit einem Computertomographie-System (phoenix nanotom m, GE Sensing & 
Inspection Technologies, Wunstorf, Deutschland) zur zerstörungsfreien Analyse der 
gesamten Porenstruktur eines Bauteils durchgeführt. Es sollte überprüft werden, ob die 
erforderlichen Makroporen (Porengröße 300-800 µm) für ein potentiell osteokonduktives und 
die Mikroporen (Porengröße 1-20 µm) für ein potentiell osteointegratives β-TCP-
Implantatmaterial (vgl. S. 26) vorhanden waren. Zudem sollte gezeigt werden, dass in der 
Mitte der gesinterten β-TCP-Implantatstrukturen eine Durchführung von 2 mm Durchmesser, 
unter Berücksichtigung des Schwindmaßes, vorhanden war. 
 
Druckfestigkeit 
Es wurde die Druckfestigkeit von zehn mit dem Schlickergussverfahren hergestellten und 
gesinterten Implantatstrukturen mit einer Universalprüfmaschine (Z030, Zwick, Ulm, 
A B
2 mm 2 mm
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Deutschland) bestimmt. Der Lastanstieg war weggesteuert. Der Vorschub war jeweils 1 mm 
pro Minute, die Vorkraft betrug 5 Newton, die Geschwindigkeit des Prüfstempels bis zum 
Erreichen der Vorkraft wurde auf 5 mm pro Minute festgelegt und die Messung auf eine 
maximale Längenänderung der Probe von 1 mm begrenzt.  
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Zur einfacheren Zuordnung der verwendeten Prozessschritte der gefertigten β-TCP-Proben 
im Ergebnisteil dieser Arbeit, werden die miteinander kombinierten Prozessschritte in vier 
verschiedene Fertigungsverfahren zusammengefasst (Tab. 8). 
Tab. 8. Verwendete Prozessschritte der vier verschiedenen Fertigungsverfahren. 
Fertigungsverfahren Gipsform zur 
äußeren 
Formgebung 
Wachsform zur 
äußeren 
Formgebung 
Vakuum-
verfahren 
Zentrifugieren 
GI  - - - 
GI/VA  -  - 
WA/VA -   - 
WA/VA/ZE -    
 
Dabei setzen sich die Kurzbezeichnungen der Fertigungsverfahren aus den Kürzeln GI für 
Gipsform, WA für Wachsform, VA für Vakuumverfahren und ZE für Zentrifugieren zusammen. 
Die verschiedenen Sinterprogramme werden ebenfalls aus Gründen der besseren Übersicht 
noch einmal dargestellt: 
 
Sinterprogramm 1: 
 
 
 
Sinterprogramm 2: 
 
 
 
Sinterprogramm 3: 
 
 
 
Sinterprogramm 4: 
 
 
 
Neben der Kurzbezeichnung der Fertigungsverfahren und der Sinterprogramme soll darauf 
hingewiesen werden, dass immer Schlicker 1 (Tab. 5) verwendet wurde, falls nicht 
anderweitig erwähnt. Zur leichteren Zuordnung der CAD-Strukturen, die zur Erstellung der 
3D-Kunststoffbauteile bzw. der 3D-Wachsbauteile für das Schlickergussverfahren verwendet 
wurden, wird auf Tabelle 6 mit der zugehörigen Abbildung 30 und auf Tabelle 7 mit der 
zugehörigen Abbildung 32 verwiesen. 
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3.3 Funktionalisierung 
Die nach Kapitel 3.2.4 hergestellten und gesinterten Implantatstrukturen wurden mit einer 
rhBMP-2-Proteinlösung infiltriert. Diese Funktionalisierung sollte den β-TCP-
Implantatstrukturen zusätzlich zu den potentiell osteokonduktiven und osteointegrativen 
Eigenschaften eine gesteigerte osteoinduktive Eigenschaft hinzufügen (vgl. Kap. 2.4). Es 
wurde die Menge des adsorbierten rhBMP-2 bestimmt und die Freigabe des Proteins in vitro 
über den Zeitraum von zwei Wochen quantitativ erfasst. 
 
 
3.3.1 Herstellung der rhBMP-2-Inkubationslösung 
Zur Herstellung der rhBMP-2-Inkubationslösung wurde das kommerziell erhältliche und 
klinisch zugelassene InductOSTM (Medtronic BioPharma, Heerlen, Niederlande) verwendet. Es 
lag ein gefriergetrocknetes Pulver mit 12 mg rhBMP-2 als wirksamer Bestandteil vor. Weitere 
Bestandteile des Pulvers waren Sucrose, Glycin, Glutaminsäure, Natriumchlorid, 
Natriumhydroxid und Polysorbat 80 [118]. Insgesamt lag ein Pulver mit einer Gesamtmasse 
von 0,28 g vor. Da nicht die gesamte Menge bei den Versuchen zur Funktionalisierung auf 
einmal verwendet werden sollte, wurde die Gesamtmasse des Pulvers aufgeteilt. Dazu wurde 
die Flasche unter sterilen Bedingungen in einer sterilen Arbeitsbank (MSC-Advantage, 
Thermo Fisher Scientific, Ulm, Deutschland) geöffnet. Dort wurde das Pulver in zwanzig 
gleiche Chargen abgewogen (M-power Analysenwaage AZ214, Sartorius, Göttingen, 
Deutschland), jeweils in sterile Eppendorf-Gefäße (Eppendorf-Reaktionsgefäß 1,5 ml, VWR, 
Darmstadt, Deutschland) gefüllt und diese verschlossen. Somit sollte sich in jedem 
Eppendorf-Gefäß 0,6 mg rhBMP-2 befinden. Die Aufteilung noch vor Herstellung der 
Inkubationslösung wurde deshalb vorgenommen, da Unsicherheit bestand, ob und in 
welcher Form (Raumtemperatur, Kühlschrank, Gefrierschrank, Kühlung im Stickstofftank, 
etc.) die Inkubationslösung lagerfähig ist. Das gefriergetrocknete Pulver mit rhBMP-2 sollte 
laut Herstellerangaben [118] bei Zimmertemperatur gelagert werden und war verwendbar 
bis 08/2014, was somit auch für das unter sterilen Bedingungen aufgeteilte Pulver gelten 
sollte. Zur Herstellung der Infiltrationslösung wurde den mit rhBMP-2 befüllten Eppendorf-
Gefäßen jeweils 1,2 ml Wasser für Injektionszwecke (Ampuwa, Fresenius Kabi, Bad 
Homburg, Deutschland) hinzugefügt und so eine Lösung mit einem Wirkstoffanteil von 0,5 
mg rhBMP-2 pro ml hergestellt. Nachdem das Wasser den Eppendorf-Gefäßen hinzugefügt 
worden war, wurden 0,2 ml entnommen und die rhBMP-2-Konzentration mittels ELISA 
quantitativ erfasst. Bei dem verwendeten ELISA-Kit (Hölzel Diagnostika, Köln, Deutschland) 
handelte es sich um einen Sandwich-ELISA. Auf einer Well-Platte befanden sich Antikörper, 
an denen das rhBMP-2 ankoppelte. An das angekoppelte rhBMP-2 wurden wiederum 
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Antikörper angekoppelt (Sandwich). Diese  Antikörper konnten im nächsten Schritt mit einem 
fluoreszierenden Farbstoff markiert werden. Die Intensität des Fluoreszenzsignals war 
proportional zur Menge des rhBMP-2. Die Intensität des Fluoreszenzsignals wurde bei einer 
Wellenlänge von 450 nm am Fluorometer (Infinite M200, Tecan, Männedorf, Schweiz) 
bestimmt. 
 
 
3.3.2 Quantitative Bestimmung des infiltrierten rhBMP-2  
Die nach Kapitel 3.3.1 präparierten Eppendorf-Gefäße mit jeweils 1 ml rhBMP-2-Lösung, bei 
denen bereits die Konzentration an rhBMP-2 bestimmte wurde, wurden mit einer 
Analysenwaage gewogen. Zur weiteren Vorbereitung wurden die nach Kapitel 3.2.4 
gefertigten Implantatstrukturen in ein Becherglas gegeben. Das Becherglas wurde mit 
Alufolie verschlossen und für zwei Stunden bei 200 °C in einem Ofen (T 5028, Heraeus, 
Hanau, Deutschland) bei Normalatmosphäre sterilisiert. Nachdem das Becherglas abgekühlt 
war, wurden die Implantatstrukturen in der sterilen Arbeitsbank jeweils in ein Eppendorf-
Gefäß mit 1ml rhBMP-2-Lösung eingebracht, so dass die Implantatstrukturen komplett unter 
Flüssigkeit waren. Die Eppendorf-Gefäße wurden verschlossen und die Implantatstrukturen 
für eine Stunde in der rhBMP-2-Inkubationslösung bei Raumtemperatur belassen. Nachdem 
die Implantatstrukturen den Eppendorf-Gefäßen entnommen wurden, wurde die Masse der 
Eppendorf-Gefäße mit Inkubationslösung erneut erfasst. Der Masseverlust der 
Inkubationslösung war demnach gleichbedeutend mit der aufgenommenen Menge an 
Inkubationslösung in den Implantatstrukturen. An Hand der rhBMP-2-Konzentration der 
Inkubationslösung (3.3.1 Herstellung der rhBMP-2-Inkubationslösung) konnte so die Menge 
des in die Implantatstrukturen eingebrachten rhBMP-2 bestimmt werden. Die Versuche 
wurden in Dreifachbestimmung durchgeführt. 
 
 
3.3.3 Quantitative Bestimmung der Desorption  
Zur Bestimmung der Freigabe des rhBMP-2 von den Implantatstrukturen wurden die nach 
Kapitel 3.3.2 mit rhBMP-2 präparierten Implantatstrukturen für zwei Stunden im Luftstrom 
der Sterilbank getrocknet, nachdem diese den Eppendorf-Gefäßen mit der rhBMP-2 
Inkubationslösung entnommen wurden. Anschließend wurden die Implantatstrukturen bei  
37 °C in Wasser für Injektionszwecke (Ampuwa, Fresenius Kabi, Bad Homburg, Deutschland) 
ausgelagert. Dazu wurden Eppendorf-Gefäße mit 1 ml dieses Wassers befüllt, die mit  
rhBMP-2 funktionalisierten β-TCP-Implantatstrukturen in jeweils ein Eppendorf-Gefäß 
eingebracht und nach vorgegebenen Zeitintervallen jeweils in ein neues Eppendorf-Gefäß mit 
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1 ml Wasser für Injektionszwecke umgesetzt. Die Zeitpunkte der Umsetzung waren  nach  1 
h, 1 d, 2 d, 4 d, 7 d, 10 d, 14 d, wobei nach 14 Tagen die Implantatstrukturen nicht 
umgesetzt wurden, sondern nur aus den Eppendorf-Gefäßen entfernt wurden. Die Menge 
des rhBMP-2 wurde im Überstand der Eppendorf-Gefäße mittels ELISA quantitativ erfasst. 
Die Desorption des rhBMP-2 von den Implantatstrukturen wurde so in Dreifachbestimmung 
in einen Zeitraum von 14 Tagen ermittelt. Mit den Ergebnissen zur quantitativen Bestimmung 
des adsorbierten rhBMP-2 konnte so erfasst werden, wie viel rhBMP-2 sich zu den einzelnen 
Messpunkten (1 Stunde bis 14 Tagen) noch in den β-TCP-Implantatstrukturen befand. 
 
 
 
3.4 Zellbiologische Charakterisierung 
An Hand initialer Zellkulturuntersuchungen wurden gesinterte β-TCP-Prüfkörper, gefertigt 
mittels 3D-Wachsbauteilen (hergestellt auf Grundlage von CAD-Struktur Wzell1, Wzell2 und 
Wzell3), in der Zellkultur untersucht. Die Untersuchungen sollten klären, ob keine für 
Gewebezellen schädlichen Rückstände nach der Pyrolyse der Wachsbauteile an der 
Oberfläche der gesinterten β-TCP-Formkörper zurückblieben. Mit Hilfe von vier 
zellbiologischen Testverfahren (Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung, Bestimmung der 
Zytotoxizität, Bestimmung der Proliferation und Bestimmung der Apoptose) wurden die 
gesinterten β-TCP-Prüfkörper an Hand einer Zelllinie (L929-Mausfibroblasten) charakterisiert. 
Zudem wurde die Auswirkung der Kombination aus β-TCP und rhBMP-2 auf die Ergebnisse 
der Zellkulturversuche untersucht.  
 
 
3.4.1 Probengeometrie und Probenvorbereitung 
Für die Zellkulturversuche wurden flache, gesinterte, zylindrische β-TCP-Prüfkörper (2 mm 
Höhe) mit verschiedenen Durchmessern, angepasst an das jeweilige biologische 
Testverfahren gefertigt. Die Prüfkörper wurden noch vor dem Sinterprozess angeschliffen, so 
dass die Schlifffläche in der xy-Ebene der Wachsgerüstzylinder lag. Nach dem Brennprozess 
und der Pyrolyse des Wachsbauteils konnte so die Kontaktfläche zwischen keramischen β-
TCP-Formkörper und der pyrolysierten Wachsstruktur zellbiologisch untersucht werden. Alle 
β-TCP-Formkörper, hergestellt für die Zellkulturversuche, wurden mit Fertigungsverfahren 
WA/VA/ZE gefertigt und mit Sinterprogramm 4 gesintert. Zur Sterilisation wurden die 
gesinterten β-TCP-Prüfkörper in ein Becherglas gegeben. Das Becherglas wurde mit Alufolie 
verschlossen und die Proben so für zwei Stunden bei 200 °C in Heißluft sterilisiert. Die 
keramischen β-TCP-Prüfkörper wurden jeweils mit und ohne rhBMP-2 in den 
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Zellkulturversuchen im Vergleich zu einer Kontrolle (Glas oder Zellkulturplastik) untersucht. 
Die Herstellung der rhBMP-2-Inkubationslösung, Infiltration der Inkubationslösung und 
Trocknung der Proben wurden wie in Kapitel 3.3.1,  3.3.2 und 3.3.3 beschrieben, 
durchgeführt. 
 
 
3.4.2 Kultivierung Zelllinie L929-Fibroblasten 
Bei der verwendeten Zelllinie L-929 handelt es sich um adhärent wachsende 
Mausfibroblasten. Um die Zelllinie in Kultur zu halten, wurden die Zellen in einer 
Zellkulturflasche (Cellstar Zellkulturflasche, Greiner Bio One, Frickenhausen, Deutschland)  
zusammen mit einem Zellmedium (Art.-Nr. E15-806, PAA Laboratories, Pasching, Österreich) 
und fetalem Kälberserum (Art.-Nr. P30-3302, PAN-Biotech, Aidenbach, Deutschland) bei 37 
°C und  5 % CO2 kultiviert. Vor der Kultivierung der Zellen wurde dem Zellmedium 10 Vol.-% 
fetales Kälberserum hinzugefügt. Bedeckte der Zellrasen etwa 70 bis 80 % des Bodens der 
Zellkulturflasche, wurden die Zellen aus der Flasche gelöst, aufgeteilt und in neue 
Zellkulturgefäße überführt (passagiert). Dazu wurde 2 %-ige phosphatgepufferte Saline 
(PBS) (Art.-Nr. 18912-014, Gibco Life Technologies, Darmstadt, Deutschland) und eine 0,25 
%-ige Trypsinlösung (Art.-Nr. L11-004, PAA Laboratories, Pasching, Österreich) mit EDTA-
Zusatz (Ethylendiamintetraessigsäure) auf 37 °C im Wasserbad (VWB 18, VWR International, 
Darmstadt, Deutschland) erwärmt. Das Zellmedium wurde aus der Kulturflasche abgesaugt 
und die Flasche mit 10 ml PBS gespült, um Serumreste aus dem Zellmedium zu entfernen. 
Die PBS wurde wieder abgesaugt und 3 ml Trypsinlösung in die Zellkulturflasche gegeben. 
Das Trypsin bewirkte eine Spaltung spezifischer Peptidverbindungen und löste so die Zellen 
von der Gefäßoberfläche. Die Einwirkzeit betrug 2 Minuten. Anschließend wurde die Reaktion 
des Trypsins mit der Zugabe von 7 ml Kulturmedium gestoppt. Das Medium mit den 
abgelösten Zellen wurde in ein 25 ml Falcon gegeben und bei 500 Umdrehungen pro Minute 
für 5 Minuten zentrifugiert (Universalzentrifuge CT6EL, VWR International, Darmstadt, 
Deutschland). Dadurch bildete sich am Boden ein Zellpelett. Die Flüssigkeit oberhalb des 
Zellpeletts wurde entfernt, 10 ml frisches Zellmedium hinzugegeben und mit der Spitze der 
Eppendorfpipette das Zellpelett gelöst. Die Zellen wurden im Medium weiter durch 
mehrmaliges Auf- und Abpipettieren weiter homogenisiert. Danach wurde die Zellsuspension, 
je nach gewünschter Zelldichte, in mehrere Zellkulturflaschen verteilt und 10 ml 
Zellkulturmedium je Zellkulturflasche hinzugegeben. Anschließend wurden die neuen 
Flaschen wieder bei 37 °C und 5 % CO2 kultiviert. Um die L929-Zellen für die Versuche zu 
verwenden, wurden die Zellen im letzten beschriebenen Arbeitsschritt nicht erneut in einer 
Zellkulturflasche in Kultur gebracht, sondern für das jeweilige Experiment verwendet. Dazu 
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wurde mit einem Zellzähler (Cell Countess, Invitrogen, Carlsbad, USA) die Zellzahl bestimmt 
und bei jedem Versuch und jeder untersuchten Probe eine Zellzahl von 12.000 Zellen pro 
Quadratzentimeter ausgesät. Die Zellen wurden dann auf den Proben und den Kontrollen für 
einen bestimmten Zeitraum bei 37 °C und 5 % CO2 kultiviert und verschiedene 
Zellkulturtests durchgeführt. 
 
 
3.4.3 Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung 
Bei der verwendeten Doppelfärbemethode wurden lebende Zellen durch das Fluorescein-
Diacetat (FDAt) (Art.-Nr. F7378, Sigma-Aldrich Chemie, Taufkirchen, Deutschland) kenntlich 
gemacht. Die abgestorbenen Zellen wurden mit Propidiumiodid (PI) (Art.-Nr. P4170, Sigma-
Aldrich Chemie, Taufkirchen, Deutschland), einem rot fluoreszierenden Stoff, markiert. Das 
FDAt kann durch eine intakte Zellmembran in das Innere einer Zelle vordringen und wird zu 
einem grün fluoreszierenden Farbstoff umgewandelt. Das PI kann eine intakte Zellmembran 
kaum durchdringen, sondern kann nur über eine Defekte Zellmembran einer abgestorbenen 
Zelle in den Zellkern vordringen. Bei der Doppelfärbemethode leuchteten daher unter UV-
Licht lebende Zellen grün und abgestorbene Zellen rot. 
 
Für die Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung wurden keramische β-TCP-Prüfkörper verwendet, 
die mit einem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wzell1), Fertigungsverfahren WA/VA/ZE und 
Sinterprogramm 4 gefertigt wurden. Sechs Prüfkörper wurden ohne rhBMP-2 und sechs 
Prüfkörper wurden mit rhBMP-2 in einer 24-Well-Platte verwendet. Die Versuche wurden auf 
den keramischen Proben und sechs Glasronden (Kontrolle) (Menzel, Braunschweig, 
Deutschland) durchgeführt. Die Inkubationsdauer der Zellen auf den Proben und den 
Kontrollen betrug 24 Stunden. Die FDAt-PI-Lösung wurde hergestellt, indem 600 µl 
Ringerlösung in ein Eppendorf-Gefäß gegeben wurde, sowie 10 µl FDAt-Stocklösung und 10 
µl PI-Stocklösung beigegeben wurden. Nach der Inkubationszeit von 24 Stunden wurde die 
zu untersuchende Probe bzw. Kontrolle den Wells entnommen, auf ein Objektträger gelegt 
und 20 µl FDAt-PI-Lösung hinzugegeben. Die fluoreszierenden Zellen wurden zügig im UV-
Licht des Lichtmikroskops mit einer Digitalkamera erfasst und im Nachgang an Hand dieser 
Aufnahmen die Anzahl der lebenden und der abgestorbenen Zellen ausgezählt. Es sollte 
belegt werden, dass mehr als 95 % lebende Zellen sowohl auf den keramischen β-TCP-
Prüfkörpern mit, als auch ohne rhBMP-2 vorhanden waren. Die Versuche auf den Glasronden 
dienten der Kontrolle und sollten ebenfalls einen Wert von über 95 % lebende Zellen 
aufweisen. 
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3.4.4 Proliferationsassay 
Das CellTiter-Blue Cell Viability Assay® (Promega, Mannheim, Deutschland) wurde 
verwendet, um die Zahl der lebenden Zellen auf den Probekörpern über mehrere Tage zu 
bestimmen. Mit der Anzahl der lebenden Zellen, gemessen über die Zeit, konnte so die 
Proliferation der Zellen erfasst werden. Das Assay enthielt dafür eine Substanz, die über die 
metabolische Aktivität der Zellen zu einem blaufluoreszierenden Farbstoff umgewandelt und 
wieder von den Zellen abgegeben wurde. Nur lebende Zellen waren in der Lage, diesen 
Farbstoff zu bilden. Damit war die Intensität des Fluoreszenzsignals dieses Farbstoffs 
proportional zur Anzahl der lebenden Zellen. 
 
Für die Bestimmung der Anzahl lebender Zellen bei verschiedenen Inkubationszeiten wurden 
keramische β-TCP-Prüfkörper verwendet, die mit einem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 
Wzell3, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE und Sinterprogramm 4) gefertigt wurden. Drei 
Prüfkörper wurden ohne rhBMP-2 und drei Prüfkörper wurden mit rhBMP-2 in einer 24-Well-
Platte verwendet. Die Versuche wurden auf den keramischen β-TCP-Prüfkörpern bzw. ohne 
Proben auf dem Boden der Well-Platte (Kontrolle) durchgeführt. Nach einer Inkubationszeit 
der Proben und der Kontrolle von einem Tag, zwei Tagen, drei Tagen und vier Tagen wurde 
das Assay durchgeführt. Dazu wurde die Assay-Reagenz bei Raumtemperatur aufgetaut. Bei 
der Well-Platte mit den Proben bzw. der Kontrolle wurden jeweils 25 µl der Assay-Reagenz 
zugegeben. Die Well-Platte wurde anschließend eine Stunde bei 37 °C und 5 % CO2 
inkubiert. Während dieser Zeit wurde das Reagenz durch die lebenden Zellen zum 
fluoreszierenden Farbstoff verstoffwechselt. Jeweils 100 µl wurden den Wells mit den Proben 
bzw. der Kontrolle entnommen und in eine schwarze 96-Well-Platte (Art.-Nr. 655079, Greiner 
Bio One, Frickenhausen, Deutschland) überführt. Das restliche Zellmedium wurde jeweils aus 
den Proben- bzw. Kontroll-Wells abgesaugt, mit 150 µl PBS gespült, 125 µl frisches 
Zellkulturmedium zugegeben und bis zum nächsten Messzeitpunkt bei 37 °C und 5 % CO2 
inkubiert. Die Intensität des Fluoreszenzsignals der Lösungen in der schwarzen 96-Well-
Platte wurde bei einer Exzitations-Wellenlänge von 560 nm und einer Emissions-Wellenlänge 
von 590 nm in einem Fluorometer (Infinite M200, Tecan, Männedorf, Schweiz) bestimmt. Die 
Proliferation der Zellen auf den β-TCP-Prüfkörpern (mit und ohne rhBMP-2) sollte einen 
vergleichbaren Wert wie die Proliferation der Zellen auf der Kontrolle aufweisen.  
 
 
3.4.5 Zytotoxizitätsassay 
Das CytoTox-ONE Homogeneous Membrane Integrety Assay® (Promega, Mannheim, 
Deutschland) wurde für die Bestimmung der Zytotoxizität verwendet. Wird die Membran 
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einer Zelle geschädigt, wird das Enzym Lactatdehydrogenase (LDH) in den extrazellulären 
Raum abgegeben. Das verwendete Assay enthielt eine Reagenz, die an das freigesetzte LDH 
ankoppelte und fluoreszierend war. Die Intensität des Fluoreszenzsignals war damit 
proportional zur Anzahl nekrotisch geschädigter Zellen. 
 
Für die Bestimmung der Zytotoxizität wurden keramische β-TCP-Prüfkörper verwendet, die 
mit einem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wzell3), Fertigungsverfahren WA/VA/ZE und 
Sinterprogramm 4 gefertigt wurden. Drei Prüfkörper wurden mit rhBMP-2 und drei 
Prüfkörper ohne rhBMP-2 in einer 24-Well-Platte verwendet. Die Zellen wurden auf den 
keramischen Proben bzw. ohne Proben auf dem Boden der Well-Platte (Kontrolle) ausgesät. 
Da der Überstand der Proben bzw. der Kontrolle mit diesem Assay analysiert wurde, wurde 
die Zytotoxizität an denselben Proben nach einer Inkubationszeit von einem Tag und nach 4 
Tagen gemessen. Nach der jeweiligen Inkubationszeit wurde das bei -20 °C gelagerte Assay 
(CytoTox-ONE Substrat-Mix und CytoTox-ONE Reagenz) bei Raumtemperatur aufgetaut. 
Anschließend wurde 11 ml CytoTox-ONE Assay-Puffer mit dem CytoTox-ONE Substrat-Mix 
vermischt, wobei das angemischte Reagenz für weitere Versuche bei -20 °C gelagert wurde. 
Zur Messung der Zytotoxizität wurde zu allen Wells 100 µl CytoTox-ONE-Reagenz 
zugegeben. Nach 10 Minuten wurde die enzymatische Reaktion mit 50 µl CytoTox-ONE 
Stopp-Lösung pro Well gestoppt. Jeweils 100 µl wurden in eine schwarze 96-Well-Platte 
pipettiert. Das restliche Medium wurde jeweils aus den Proben- bzw. Kontroll-Wells 
abgesaugt, frisches Zellkulturmedium zugegeben und bis zum nächsten Messzeitpunkt bei 37 
°C und 5 % CO2 inkubiert. Die Messung des Fluoreszenzsignals der Lösungen in der 
schwarzen 96-Well-Platte erfolgte bei einer Exzitations-Wellenlänge von 560 nm und einer 
Emissions-Wellenlänge von 590 nm im Fluorometer. Die Zytotoxizität der β-TCP-Prüfkörper 
(mit und ohne rhBMP-2) sollte einen vergleichbaren Wert wie die Zytotoxizität des 
Kontrollmaterials aufweisen.  
 
 
3.4.6 Apoptoseassay 
Das Apo-One Homogeneous Caspase-3/7 Assay® (Promega, Mannheim, Deutschland) wurde 
für die Bestimmung der Apoptoseaktivität der Zellen verwendet. Die Aktivierung der 
Caspase-3 und -7 wurde mit diesem Assay nachgewiesen, indem ein fluoreszenzmarkiertes 
Substrat in die Zellen eindrang und durch die Caspasen zu einem grün fluoreszierenden 
Farbstoff umgewandelt wurde. Damit ist die Anzahl der apoptotisch geschädigten Zellen 
proportional zur Intensität des Fluorseszenzsignals der Zellen. 
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Für die Bestimmung der Apoptoseaktivität wurden keramische β-TCP-Prüfkörper verwendet, 
die mit einem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wzell2), Fertigungsverfahren WA/VA/ZE und 
Sinterprogramm 4 gefertigt wurden. Sechs Prüfkörper wurden ohne rhBMP-2 und sechs 
Prüfkörper wurden mit rhBMP-2 in einer schwarzen 96-Well-Platte verwendet. Die Versuche 
wurden auf den Proben und ohne Proben auf dem Boden der Well-Platte (Kontrolle) 
durchgeführt. Die Apoptoseaktivität wurde nach einer Inkubationszeit von einem Tag und 
nach vier Tagen bestimmt. Dazu wurde das Apo-ONE-Substrat mit dem Apo-ONE-Puffer im 
Verhältnis von 1:100 gemischt. Das Zellmedium wurde aus den Wells abgesaugt, 100 µl 
frisches Medium und zusätzlich 100 µl der angemischten Apo-ONE-Reagenz hinzugegeben. 
Anschließend wurde für vier Stunden bei 37 °C und 5 % CO2 inkubiert. Nach dieser 
Zeitspanne wurde die Intensität des Fluoreszenzsignals bei einer Exzitations-Wellenlänge von 
499 nm und einer Emissions-Wellenlänge von 521 nm im Fluorometer bestimmt. Das 
Apoptoseverhalten der Zellen auf den β-TCP-Prüfkörpern (mit und ohne rhBMP-2) sollte 
einen vergleichbaren Wert wie das Apoptoseverhalten der Zellen auf dem Kontrollmaterial 
aufweisen.  
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4 Ergebnisse 
4.1 Keramische Werkstoffentwicklung 
4.1.1 Ausgangsmaterialien und β-TCP 
Tabelle 9 zeigt die Ergebnisse der chemischen Analyse von unbehandeltem 
Tricalciumphosphat und Calciumhydrogenphosphat (CaHPO4). 
 
Tab. 9. Chemische Analyse der Ausgangsmaterialien CaHPO4 und Tricalciumphosphat. 
Oxid (Gew.-%) CaHPO4 Tricalciumphosphat
SiO2         0,00  0,00  
Al2O3       0,00  0,03  
Fe2O3      0,00  0,00  
TiO2         0,01  0,02  
CaO         41,90  52,39  
MgO         0,47  0,34  
K2O          0,00  0,02  
Na2O        0,02  0,12  
MnO         0,02  0,01  
Cr2O3       0,00  0,00  
P2O5 57,58  47,07  
ZrO2         0,00  0,00  
SO3         0,00  0,00  
BaO 0,00  0,00  
 
Die chemischen Hauptbestandteile beider Materialien waren Calcium, Phosphor und 
Sauerstoff. Als Hauptverunreinigung in beiden Substanzen ließ sich Magnesium identifizieren. 
Andere qualitativ und quantitativ nennenswerte chemische Bestandteile waren nicht 
vorhanden.  
 
Der kristallographische Phasenbestand von unbehandeltem Tricalciumphosphat wurde 
analysiert. Abbildung 36 zeigt das Röntgenbeugungsdiagramm (XRD-Diagramm) in einem 
Winkelbereich von 2θ = 20 bis 40 ° dieses Materials. 
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Abb. 36. Ausschnitt Röntgenbeugungsdiagramm 2θ = 20 bis 40 °. Probe: Merck Tricalciumphosphat, wie 
angeliefert. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die kristallographischen Phasenbestandteile wurden qualitativ bestimmt, indem das 
gemessene XRD-Diagramm mit den Einträgen der ICDD-Datenbank [83] verglichen wurde. 
An Hand der Reflexlisten der PDF-Karten (Powder Diffraction File) für Hydroxylapatit (00-
024-0033) und Monetit (00-009-0080) konnte als Ergebnis diese beiden Phasen im 
unbehandelten Tricalciumphosphat identifiziert werden.  
 
Abbildung 37 zeigt das XRD-Diagramm von Tricalciumphosphat nach der Kalzinierung von 
1000 °C. 
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Abb. 37. Ausschnitt XRD-Diagramm 2θ = 20 bis 40 °. Probe: Merck Tricalciumphosphat, kalziniert. 
 
 
 
 
Durch den Vergleich des gemessenen XRD-Diagramms mit der Reflexliste von β-TCP (00-
009-0169) und Hydroxylapatit (00-024-0033) der ICDD-Datenbank [83] konnten alle Peaks 
des XRD-Diagramms zugeordnet werden. β-TCP und Hydroxylapatit waren die einzigen 
beiden vorhandenen kristallographischen Phasen nach der Kalzinierung des 
Ausgangsmaterials.  
 
Abbildung 38 zeigt das XRD-Diagramm von einem homogenen Gemisch aus 94 Gew.-% 
Tricalciumphosphat und 6 Gew.-% CaHPO4 nach dem Kalzinierungsprozess. 
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Abb. 38. Ausschnitt XRD-Diagramm 2θ = 20 bis 40 °. Probe: Mischung aus 94 Gew.-% Merck Tricalciumphosphat 
und 6 Gew.-% Merck CaHPO4, kalziniert. 
 
 
 
Ein Vergleich des gemessenen XRD-Diagramms mit der Reflexliste des Eintrags von β-TCP 
(00-009-0169) in der ICDD-Datenbank zeigte eine Übereinstimmung mit β-TCP. Über die 
diese zugeordneten Peaks hinaus waren keine unidentifizierten Peaks im gemessenen XRD-
Diagramm vorhanden und daher lag das benötigte phasenreine β-TCP vor. Um eine 
gleichbleibende Phasenreinheit des hergestellten β-TCPs zu gewährleisten, wurden in 
regelmäßigen Abständen XRD-Kontrollmessungen des synthetisierten β-TCPs durchgeführt. 
Die XRD-Messungen bestätigten, dass bei der verwendeten 25 kg Charge von 
Tricalciumphosphat bei einer Mischung aus 94 Gew.-% Tricalciumphosphat und 6 Gew.-% 
CaHPO4 und anschließender Kalzinierung stets phasenreines β-TCP synthetisiert wurde.  
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Abb. 39. Partikelgrößenverteilung von β-TCP vor der keramischen Aufbereitung. 
 
Die chemische Analyse von kalziniertem Tricalciumphosphat und der kalzinierten Mischung 
aus 94 Gew.-% Tricalciumphosphat und 6 Gew.-% CaHPO4 gibt Tabelle 10 wieder. 
 
Tab. 10. Chemische Analyse Tricalciumphosphat (kalziniert) und Mischung aus 94 Gew.-% Tricalciumphosphat 
und 6 Gew.-% CaHPO4 (kalziniert). 
Oxid (Gew.-%) Tricalciumphosphat 
(kalziniert) 
94 Gew.-% Tricalciumphosphat 
6 Gew.-% CaHPO4, (kalziniert) 
SiO2         0,00  0,00  
Al2O3       0,05  0,02  
Fe2O3      0,00  0,00  
TiO2         0,02  0,02  
CaO         52,42 51,78  
MgO         0,34  0,36  
K2O          0,02  0,02  
Na2O        0,11  0,12  
MnO         0,01  0,01  
Cr2O3       0,00  0,00  
P2O5 47,03  47,67  
ZrO2         0,00  0,00  
SO3         0,00  0,00  
BaO 0,00  0,00  
 
Der Vergleich der chemischen Analyse des kalzinierten Tricalciumphosphats und der 
kalzinierten Mischung aus 94 Gew.-% Tricalciumphosphat 6 Gew.-% CaHPO4 zeigte eine 
Verringerung von 0,64 % CaO und eine Erhöhung von 0,64 % P2O5 in der Mischung. 
 
 
4.1.2 Schlickerherstellung 
Zur Charakterisierung des keramischen Aufbereitungsprozesses wurde eine 
Partikelgrößenanalyse vor und nach dem Mahlprozess durchgeführt. Abbildung 39 zeigt die 
Partikelgrößenverteilung von synthetisiertem β-TCP vor dem keramischen 
Aufbereitungsprozess. 
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Abb. 40. Partikelgrößenverteilung von β-TCP nach der keramischen Aufbereitung. 
 
Abb. 41. Kennwerte d90, d50 und d10 der Partikelgrößenverteilung von β-TCP vor und nach der keramischen 
Aufbereitung [105]. 
0
2
4
6
8
10
12
14
16
18
d90 d50 d10
Pa
rt
ik
el
gr
öß
e 
(µ
m
)
Vor keram. Aufber.
Nach keram. Aufber.
Abbildung 40 zeigt die Partikelgrößenverteilung von β-TCP nach dem keramischen 
Aufbereitungsprozess. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Vor der keramischen Aufbereitung wurde eine eher unregelmäßige Partikelgrößenverteilung 
analysiert, während durch die Aufbereitung eine monomodale Partikelgrößenverteilung mit 
einer Partikelgröße von 0,3 bis 30 µm eingestellt wurde. Die wichtigsten Kennwerte der 
Korngrößenanalyse sind zum Vergleich in Abbildung 41 zusammengefasst. Dabei bedeutet 
der Wert d90, dass neunzig Prozent der Partikel kleiner als der angegebene Wert sind und 
der Wert d10, dass zehn Prozent der Partikel kleiner als der angegebene Wert sind. Der Wert 
d50 bedeutet dementsprechend die mittlere Korngröße. 
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Abb. 42. Dynamische Viskosität des β-TCP-Schlickers in Abhängigkeit der Scherrate.
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Der Vergleich der Kennwerte vor und nach der keramischen Aufbereitung zeigte, dass eine 
Verkleinerung der Korngröße erreicht wurde. 
 
Mit Hilfe der Röntgenfluoreszenzanalyse (RFA) konnte nachgewiesen werden, dass kein ZrO2 
nach der keramischen Aufbereitung im β-TCP-Schlicker vorhanden war, bzw. die Menge an 
ZrO2 konnte auf Grund der Auflösungsgrenze der RFA mit kleiner 0,01 % angegeben 
werden. Durch die chemische Analyse des Schlickers konnte somit bestätigt werden, dass 
kein wesentlicher Abrieb durch die ZrO2-Mahlkörper im hergestellten Schlicker vorhanden 
war. 
 
Das Ergebnis der Viskositätsmessung in Abhängigkeit der Scherrate des synthetisierten 
Schlickers zeigt Abbildung 42. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bis zu einer Scherrate von 100 1/s sinkt die Viskosität mit steigender Scherrate. Bei einem 
Wert von etwa 40 mPas bleibt die Viskosität bis zu einer Scherrate von 200 1/s nahezu 
konstant. Ab einer Scherrate von 200 1/s wurde eine steigende Viskosität in Abhängigkeit 
der Scherrate gemessen.  
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Abb. 43. β-TCP-Formkörper hergestellt mit dem Schlickergussverfahren ohne zusätzliche Porosierung 
(Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76). A: Aufsicht. B: Seitenansicht. 
Abb. 44. Mikrostruktur β-TCP-Formkörper ohne eine zusätzliche Porosierung nach dem Schlickergussverfahren 
vor dem Sinterprozess (Fertigungsverfahren GI; siehe S. 76). A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
4.1.3 Schlickergussverfahren und Sinterprozess 
Die nach dem Schlickergussverfahren hergestellten β-TCP-Formkörper (ohne eine zusätzliche 
Porosierung) wurden der Gipsform entnommen, planparallel geschliffen und anschließend 
gesintert. Abbildung 43 zeigt einen β-TCP-Formkörper nach dem Sinterprozess. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 44 zeigt die Mikrostruktur der Oberfläche eines noch nicht gesinterten β-TCP-
Grünkörpers (Fertigungsverfahren GI). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Mikrostruktur des Grünkörpers (Abb. 44) zeigte ein homogenes Gefüge der 
agglomerierten β-TCP-Partikel nach der Formgebung durch die Gipsform. Insbesondere 
entsprach die Größenordnung der Partikelgrößen der schon ermittelten Partikel-
größenverteilung des Schlickers (vgl. Abb. 40). 
 
Abbildung 45 zeigt die Oberfläche des keramischen Gefüges eines gesinterten β-TCP-
Formkörpers (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1). 
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Abb. 46. Querschliff β-TCP-Formkörper ohne eine zusätzliche Porosierung nach dem Sinterprozess 
(Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76). A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
Abb. 45. Mikrostruktur β-TCP-Formkörper ohne eine zusätzliche Porosierung nach dem Sinterprozess 
(Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76). A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Zusätzlich wurde die Mikrostruktur im Inneren der Proben an Hand eines polierten β-TCP-
Formkörpers untersucht. Abbildung 46 zeigt das angeschliffene und polierte keramische 
Gefüge eines gesinterten β-TCP-Formkörpers (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die analysierte Mikrostruktur in Abbildung 45B und Abbildung 46B war ein typisches 
Gefügebild eines Sinterprozesses am Ende des Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich 
aus und erste Korngrenzen entstanden. Insbesondere ist in den Detailaufnahmen (Abb. 45B, 
46B) eine Mikroporenstruktur erkennbar. Aus den beiden Detailaufnahmen lässt sich 
erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß waren. 
 
Schwindmaß, Gesamtporosität, offene Porosität und Druckfestigkeit 
Tabelle 11 zeigt den Mittelwert und die Standardabweichung für das Schwindmaß, die 
Gesamtporosität, die offene Porosität und die Druckfestigkeit zehn gesinterter β-TCP-
Formkörper ohne eine zusätzliche Porosierung (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1). 
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Abb. 47. Keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 40 ppi Polyurethanschaumkörper im 
Innenbereich (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76). A: Aufsicht, B: Seitenansicht.  
Tab. 11. Schwindmaß, Gesamtporosität, offene Porosität und Druckfestigkeit keramischer β-TCP-Formkörper ohne 
eine zusätzliche Porosierung (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76) (n=10 Proben). 
 Schwindmaß (%) 
Gesamtporosität 
(Vol.-%) 
offene Porosität 
(Vol.-%) 
Druckfestigkeit
(MPa) 
Wert 5,7 ± 0,2 34,1 ± 0,2 33,8 ± 0,3 100 ± 11 
  
 
4.2 Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper 
Mit Hilfe der Polyurethanschaumkörper wurde in der Mitte der geschlickerten und gesinterten 
β-TCP-Formkörper eine zusätzliche Porenstruktur eingebracht. Mit diesen Versuchen sollte 
die generelle Machbarkeit der Erzeugung von außen kompakten und innen offenporösen 
keramischen β-TCP-Formkörpern belegt werden.  
 
4.2.1 Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper ohne Paraffinbeschichtung 
Abbildung 47 zeigt einen gesinterten β-TCP-Formkörper mit einem pyrolysierten 40 ppi 
Polyurethanschaumkörper im Innenbereich (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Aus Abbildung 47A lässt sich erkennen, dass der Schaumkörper, der während des 
Schlickerprozesses aus dem Formkörper herausschaute, stark mit β-TCP-Schlicker benetzt 
war und zu einer feinporösen Struktur oberhalb des eigentlichen Bauteils führte. In der 
Seitenansicht zeigte sich eine massive Rissbildung im unteren Mantelbereich und am Boden 
der Probe. Um die zusätzliche Porenstruktur, hervorgerufen durch den 
Polyurethanschaumkörper, begutachten zu können, wurde die Probe in Epoxidharz 
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Abb. 48. Querschliff keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 40 ppi Polyurethanschaumkörper im 
Innenbereich (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76). A: Aufsicht. B: Mikrostruktur.  
eingebettet und angeschliffen. Abbildung 48 zeigt die in Epoxidharz eingebettete und 
angeschliffene Probe sowohl als Lichtbildaufnahme als auch im Rasterelektronenmikroskop. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Grünfärbung des Innenbereichs (Abb. 48A) kam dadurch zustande, dass Polierpaste in 
den offenporösen Innenbereich der Probe eingedrungen war und diesen grün verfärbte. Die 
Verfärbung war somit ein indirekter Nachweis für die entstandene offenporöse Struktur im 
Inneren der Probe. Auf der REM-Aufnahme des Querschliffs (Abb. 48B) lassen sich deutlich 
die zusätzlichen Poren, entstanden durch den pyrolysierten Polyurethanschaumkörper, im 
Innenbereich der Probe erkennen.  
 
Abbildung 49 zeigt die Detailaufnahme einer Makropore und die entstandene Mikroporosität 
einer in Epoxidharz eingebetteten und polierten Probe im Innenbereich. Die Porengröße der 
entstandenen Makroporen durch den pyrolysierten Polyurethanschaumkörper, konnte an 
Hand der Abbildungen 48B und 49A auf unter 200 µm ermittelt werden. Bei der Analyse der 
Mikroporen zeigte ein Vergleich mit Abbildung 46, dass der Polyurethanschaumkörper keinen 
Einfluss auf die Mikroporenstruktur hatte. Es wurde somit im Innenbereich eine zusätzliche 
Porenstruktur als direktes Abbild des Polyurethanschaumkörpers erzeugt, ohne die Struktur 
der Mikroporen des Gefüges zu beeinflussen.  
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Abb. 49. Querschliff keramischer β-TCP-Formkörper mit zusätzlicher Porosierung durch pyrolysierten 
Polyurethanschaumkörper im Innenbereich (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76).  
A: Übersicht (Innenbereich). B: Detailaufnahme (Innenbereich).  
Abb. 50. Querschliff keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem Polyurethanschaumkörper im 
Innenbereich, eingebettet in Epoxidharz mit massiver Rissbildung im Außenbereich (Fertigungsverfahren GI, 
Sinterprogramm 1; siehe S. 76). A: Mit pyrolysiertem 10 ppi Schaumkörper. B: Mit pyrolysiertem 20 ppi 
Schaumkörper. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Pyrolyse des Polyurethanschaumkörpers führte jedoch zu einer massiven Rissbildung in 
den gesinterten β-TCP-Formkörpern, so dass alle so hergestellten Proben zur Handhabung in 
Epoxidharz eingebettet werden mussten (Abb. 50). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Es war zwar die Tendenz zu erkennen, dass die Verwendung eines 40 ppi Schaumkörpers zu 
keramischen β-TCP-Formkörpern führte, die weniger beschädigt waren, jedoch waren die 
Ergebnisse auch hierbei insgesamt durch eine hohe Rissbildung gekennzeichnet. 
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Abb. 52. Keramischer β-TCP-Formkörper mit paraffinbeschichteten und pyrolysiertem 20 ppi 
Polyurethanschaumkörper im Innenbereich (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76).  
A: Querschnitt senkrecht zur Zylinderachse. B: Querschnitt parallel zur Zylinderachse.
Abb. 51. 20 ppi Polyurethanschaumkörper. A: Unbeschichtet. B: Mit Paraffin beschichtet.  
4.2.2 Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper mit Paraffinbeschichtung 
Abbildung 51 zeigt einen unbeschichteten und einen mit Paraffin beschichteten 20 ppi 
Schaumkörper im Vergleich.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Paraffinbeschichtung war deutlich an Hand eines fettig glänzenden Überzugs des 
Polyurethanschaums zu erkennen (Abb. 51B). Die  Paraffinbeschichtung auf den 
Polyurethanschaumkörpern konnte die Rissbildung verhindern. Für weitere 
Präparationszwecke brauchte die Probe nun nicht mehr in Epoxidharz eingebettet werden. 
Mit einer diamantbesetzten Säge wurde der Deckel und der Boden der gesinterten Proben 
abgetrennt und die entstandene Porenstruktur analysiert (Abb. 52). 
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Abb. 53. Mikrostruktur keramischer β-TCP-Formkörper mit paraffinbeschichteten und pyrolysiertem  20 ppi 
Polyurethanschaumkörper im Innenbereich (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76).  
A: Makropore Beispiel 1. B: Makropore Beispiel 2.
Die keramischen β-TCP-Formkörper, hergestellt mit einem paraffinbeschichteten 
Polyurethanschaumkörper (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1) (Abb. 52), zeigten 
nicht mehr die typische Rissbildung der keramischen β-TCP-Formkörper, die mit einem 
Polyurethanschaumkörper ohne eine Paraffinbeschichtung hergestellt wurden (vgl. Abb. 47, 
50). Durch der Lichtbildaufnahme der angesägten Stirnfläche der Probe (Abb. 52A) konnte 
ein abgegrenzter poröser Innenbereich mit Makroporen, entstanden durch den pyrolysierten 
und mit Paraffin besichteten Polyurethanschaumkörper, vom Außenbereich ohne Makroporen 
abgegrenzt werden. An Hand von REM-Aufnahmen wurde die entstandene Porengeometrie 
analysiert (Abb. 53). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Geometrie der Poren, entstanden durch die Pyrolyse der paraffinbeschichteten 
Polyurethanschaumkörper, wies dabei wieder eine dreieckige Querschnittsgeometrie, wie 
schon bei den Proben bei der Verwendung der unbeschichteten Polyurethanschaumkörper, 
auf. Eine Vermessung der Porengröße gestaltete sich schwierig, da sich je nach Schnittfläche 
die Porengröße bzw. die Größe der Durchgänge unterschiedlich darstellten. Es lässt sich 
jedoch eine Porengröße von bis zu 400 µm abschätzen. Die streifenartige Struktur um die 
Poren ist auf den Sägeprozess zurückzuführen. Eine Rissbildung im Gefüge der keramischen 
β-TCP-Formkörper, hergestellt mit einem paraffinbeschichteten und pyrolysiertem 
Polyurethanschaumkörper, war nicht zu erkennen.  
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Abb. 54. Mikrostruktur der Oberfläche einer Makropore eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit 
paraffinbeschichteten und pyrolysiertem 20 ppi Polyurethanschaumkörper im Innenbereich 
(Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76). A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
Die Mikrostruktur des keramischen β-TCP-Formkörpers an der Oberfläche der Makroporen 
wurde an Hand einer höheren Vergrößerung beurteilt (Abb. 54). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Analyse der Mikrostruktur des keramischen β-TCP-Formkörpers an der Oberfläche der 
Makroporen zeigte ebenfalls keine Rissbildung. In der Detailaufnahme (Abb. 54B) der 
Oberfläche eines keramischen β-TCP-Formkörpers in einer Makropore konnten sowohl die 
einzelnen versinterten β-TCP-Partikel detektiert werden, als auch die Mikroporen in den 
Zwischenbereichen identifiziert werden. Aus der Detailaufnahme (Abb. 54B) lässt sich 
erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß waren. Zudem konnte mit dieser 
Detailaufnahme gezeigt werden, dass sich die Mikroporen bis an die Oberfläche der 
Makroporen fortsetzten. 
 
Schwindmaß und Gesamtporosität 
Das Schwindmaß und die Gesamtporosität von zehn gesinterten β-TCP-Formkörpern 
(Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1) mit jeweils einem paraffinbeschichteten und 
pyrolysiertem 20 ppi Polyurethanschaumkörper wurde bestimmt. Der Mittelwert und die 
Standardabweichung sind jeweils in Tabelle 12 angegeben.  
 
Tab. 12. Schwindmaß und Gesamtporosität keramischer β-TCP-Formkörper mit jeweils einem 
paraffinbeschichteten und pyrolysiertem 20 ppi Polyurethanschaumkörper  im Innenbereich (Fertigungsverfahren 
GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76). 
 Schwindmaß (%) 
Gesamtporosität 
(Vol.-%) 
Wert 6,2 ± 0,3 38,5 ± 0,7 
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Abb. 55. 3D-Kunststoffbauteil (CAD-Struktur 04X; siehe S. 63). A: Vor Reinigungsprozess. B: Nach 
Reinigungsprozess in Natronlauge zur Entfernung des Stützmaterials.  
Abb. 56. Vergleich CAD-Konstruktion mit 3D-Kunststoffbauteil. A: CAD-Konstruktion 04X (siehe S. 63). B: 3D-
Kunststoffbauteil hergestellt aus CAD-Konstruktion 04X. 
4.3 Porosierung mittels 3D-Kunststoffbauteilen 
Abbildung 55 zeigt ein 3D-Kunststoffbauteil (CAD-Struktur 04X; siehe S. 63) nach der 
Fertigstellung des 3D-Druckprozesses vor und nach der Reinigung zur Entfernung des 
Stützmaterials des 3D-Druckprozesses. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Nach dem achtundvierzigstündigen Reinigungsprozess waren keine Reste des Stützmaterials 
mehr in den 3D-Kunststoffbauteilen erkennbar (Abb. 55B). Abbildung 56 zeigt den Vergleich 
der CAD-Konstruktion 04X mit dem entsprechenden 3D-Kunststoffbauteil. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 56B belegt zudem noch einmal den erfolgreichen Reinigungsprozess, da durch die 
Gitterstruktur des 3D-Bauteils hindurch die graue Unterlage zu erkennen ist. 
 
 
4.3.1 Verwendung verschiedener 3D-Kunststoffbauteile 
Verschiedene Geometrien der 3D-Kunststoffbauteile wurden beim Schlickergussverfahren 
verwendet, um die Auswirkung auf die entstandene Porenstruktur im Innenbereich der 
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Abb. 57. Keramische β-TCP-Formkörper mit pyrolysierten 3D-Kunststoffbauteilen im Innenbereich 
(Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76). A: Mit pyrolysiertem 3D-Kunststoffbauteil (von 
links nach rechts: CAD-Struktur VOLL, 06X, 06X, 06, 04X; siehe S. 63). B: Detailaufnahme β-TCP-Formkörper 
mit pyrolysiertem 3D-Kunststoffbauteil (CAD-Struktur 06X). 
Abb. 58. Keramische β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Kunststoffbauteil im 
Innenbereich (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1; siehe S. 76).  
A: Mit pyrolysiertem 3D-Kunststoffbauteil (CAD-Struktur 06; siehe S. 63).  
B: Mit pyrolysiertem 3D-Kunststoffbauteil (CAD-Struktur 06X; siehe S. 63). 
gesinterten β-TCP-Formkörper zu untersuchen. Abbildung 57 zeigt das Ergebnis der 
gesinterten β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1) bei der 
Verwendung verschiedener 3D-Kunststoffbauteile beim Schlickergussverfahren. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die mit den 3D-Kunststoffbauteilen gesinterten β-TCP-Formkörper wurden bei der 
thermischen Behandlung für den Sinterprozess mitunter komplett zerstört (Abb. 57). Dabei 
wurden alle Fragmentstücke so auf der Platte belassen, wie sie aus dem Ofen entnommen 
wurden. Die sternförmige Formation der Probe wurde also nicht nachträglich arrangiert, 
sondern zeigt das tatsächliche Ergebnis nach dem Sinterprozess (Abb. 57B). Auf der 
Innenseite der Bruchstücke des Mantelbereichs ließ sich als regelmäßige Fortsätze eine 
angedeutete Porenstruktur erkennen. Im Innenbereich der Proben entstand jedoch keine 
poröse Struktur aus β-TCP, sondern nur ein Granulat gleichmäßiger Körnung. Einige Proben 
schienen dabei zuerst nicht beschädigt zu sein (Abb. 58). Jedoch war die Beschädigung nur 
nicht so massiv wie bei dem sternförmig zerstörten β-TCP-Formkörper. 
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Abb. 59. 3D-Kunststoffbauteil (CAD-Struktur VOLL; siehe S. 63) bei verschiedenen Temperaturen.  
A: 150 °C. B: 200 °C. C: 250 °C. D: Auf Raumtemperatur abgekühlt. 
Aus der Öffnung des β-TCP-Formkörpers konnten Granulatkörner, wie sie schon beim 
komplett zerstörten Bauteil auftraten, entnommen werden. Das geschlossene Bauteil enthielt 
ebenfalls keine poröse Innenstruktur sondern nur Granulat.  
 
 
4.3.2 Temperaturverhalten der 3D-Kunststoffbauteile 
Bevor eine Änderung der Prozessbedingung zur Herstellung der gesinterten β-TCP-
Formkörper mit einem 3D-Kunststoffbauteil vorgenommen wurde, wurde das 
Temperaturverhalten der 3D-Kunststoffbauteile bei verschiedenen Temperaturen analysiert. 
Dazu wurde ein zylindrisches 3D-Kunststoffbauteil im Ofen mit einer Aufheizrate von 2,5 
Kelvin pro Minute erhitzt und die Veränderung dieses Bauteils dokumentiert (Abb. 59). 
 
 
 
 
Bis zu einem Temperaturbereich von 150 °C zeigten sich keine Veränderungen des 3D-
Kunststoffbauteils. Bei einer Temperatur von 150 °C wies das Bauteil im oberen Bereich 
durch die dunkle Verfärbung erste Anzeichen der Pyrolyse auf (Abb. 59A). Bei einer 
Temperatur von 200 °C wies die Probe eine tiefschwarze Färbung im oberen Bereich auf. 
Zudem konnte eine Verringerung des Durchmessers im oberen Bereich beobachtet werden 
(Abb. 59B).  Bei einer Temperatur von 250 °C war eine massive Gasentwicklung durch die 
Pyrolyse zu beobachten. Dies zeigte sich zum einen durch ein Aufschäumen der Probe im 
oberen Bereich und einen entstehenden kreisrunden schwarzen Fleck am Boden um das 
Bauteil herum (Abb. 59C). Der Versuch wurde bei 250 °C auf Grund extremer 
Geruchsbelastung abgebrochen. Nach der Abkühlung auf Raumtemperatur wurde der 
Zustand der Probe noch einmal dokumentiert (Abb. 59C). Obwohl keine weitere 
Temperaturerhöhung mehr stattfand, setzte sich eine starke Pyrolyse des 3D-
Kunststoffbauteils fort. Das war durch ein weiteres Aufschäumen im oberen Bereich, sowie 
der Ausweitung des schwarzen Flecks auf dem Boden um die Probe herum zu erkennen. Die 
Ergebnisse dieses Versuchs wurden genutzt, um ein gezieltes Sinterprogramm 
(Sinterprogramm 3), angepasst an das Pyrolyseverhalten der 3D-Kunststoffbauteile zu 
erstellen. 
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Abb. 60. Keramische β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Kunststoffbauteil (CAD-Struktur 04; siehe S. 63) im 
Innenbereich. A: Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 2; siehe S. 76 (Kontrolle rechts unten ohne 3D-
Kunststoffbauteil). B: Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 3; siehe S. 76 (Kontrolle rechts oben ohne 3D-
Kunststoffbauteil). 
4.3.3 Änderung des Temperatur-Zeit-Verlaufs und Erhöhung des Binderanteils 
Durch eine angepasste thermische Behandlung mit kleineren Aufheizraten und gezielten 
Haltezeiten der Temperatur, sollte eine Verbesserung der gesinterten β-TCP-Formkörper mit 
einem pyrolysierten 3D-Kunststoffbauteil erreicht werden. Abbildung 60 zeigt das Ergebnis 
dieser gesinterten β-TCP-Formkörper, hergestellt mit Sinterprogramm 2 und Sinterprogramm 
3 (Fertigungsverfahren GI). Die gesinterten β-TCP-Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-
Kunststoffbauteil in Abbildung 60B wurden im Grünzustand bis auf Höhe des 3D-
Kunststoffbauteils angeschliffen. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die gesinterten β-TCP-Formkörper wurden nach dem Sinterprozess so auf der Ofenplatte 
belassen, wie sie aus dem Ofen entnommen wurden. Als Kontrolle wurde zudem immer ein 
β-TCP-Formkörper ohne ein 3D-Kunststoffbauteil mit gesintert (rechts unten Abb. 60A, 
rechts oben Abb. 60B). Zur Beschreibung der Ergebnisse dienen die gleichen Erläuterungen, 
wie sie schon für die mit dem Sinterprogramm 1 gebrannten Proben gegeben wurden (vgl. 
Abb. 57). Es hatte also weder das Anschleifen der β-TCP-Formkörper im Grünzustand noch 
die gezielte Modifizierung des Sinterprogramms, angepasst an das Pyrolyseverhalten der 3D-
Kunststoffbauteile, einen positiven Einfluss auf das gesinterte Ergebnis der β-TCP-
Formkörper. 
 
Auch die Erhöhung des Binderanteils im β-TCP-Schlicker brachte keine Verbesserung der 
Situation. β-TCP-Formkörper, die mit Schlicker 2 und Schlicker 3, jeweils mit dem 
Sinterprogramm 1, 2 und 3 hergestellt wurden, zeigten bei der Verwendung eines beliebigen 
3D-Kunststoffbauteils (CAD-Strukturen Tab. 6) ein vergleichbares Ergebnis der β-TCP-
Formkörper nach dem Sinterprozess, wie bereits auf Abbildung 57 und Abbildung 60 zu 
erkennen ist. 
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Abb. 62. 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 04F; siehe S. 63) beim Schlickergussverfahren (Fertigungsverfahren 
GI; siehe S. 76). A: Vor Schlickerguss in Gipsform. B: Nach Schlickerguss entformt und angeschliffen. 
Abb. 61. 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 06K; siehe S. 63). A: Vor Reinigungsprozess. B: Nach Reinigungsprozess; 
d. h.  nach Entfernung des Stützmaterials.  
4.4 Porosierung mittels 3D-Wachsbauteilen 
Abbildung 61 zeigt ein 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 06K siehe S. 63) vor und nach dem 
Reinigungsprozess zur Entfernung des Stützmaterials. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Nach dem Reinigungsprozess in Petroleum waren keine Reste des Stützmaterials mehr in 
den 3D-Kunststoffbauteilen erkennbar (Abb. 61). 
 
 
4.4.1 Schlickerguss mit Gipsform ohne Vakuum 
Abbildung 62 zeigt ein 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 04F) in der Gipsform vor dem 
Schlickerguss und nach dem Schlickerguss, getrocknet und angeschliffen nach der Entnahme 
aus der Gipsform (Fertigungsverfahren GI). 
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Abb. 63. Keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 04F; siehe S. 63) 
im Innenbereich (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Oberseite. B: Unterseite. 
Abb. 64. Keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 04F; siehe S. 63, 
Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Fehlstelle Ansicht 1. B: Fehlstelle Ansicht 2. 
Abbildung 63 zeigt den mit einem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 04F) geschlickerten β-
TCP-Formkörper nach dem Sinterprozess (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Deutlich konnte der poröse Innenbereich vom kompakten Außenbereich ohne Makroporen 
unterschieden werden (Abb. 63). Es ließen sich makroskopisch weder im Außenbereich noch 
im Innenbereich der gesinterten β-TCP-Formkörper Risse feststellen.  
 
Abbildung 64 zeigt des Resultat eines gesinterten β-TCP-Formkörpers (CAD-Struktur 04F, 
Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 4), hergestellt mit einem 3D-Wachsbauteil, dessen 
Bereiche nicht vollständig mit Schlicker gefüllt worden waren.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Dabei ist anzumerken, dass die Fragmentstücke in Abbildung 64A so auf der Ofenplatte 
belassen wurden, wie sie aus dem Ofen entnommen wurden.  
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Abb. 65. Keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 06K; siehe S. 63, 
Fertigungsverfahren GI/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Stirnfläche. B: Seitenansicht. 
Abb. 66. Porengröße keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 06K; 
siehe S. 63, Fertigungsverfahren GI/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Schmaler Randbereich. B: 
Breiter Randbereich. 
4.4.2 Schlickerguss mit Gipsform und Vakuumverfahren 
Abbildung 65 zeigt einen β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur 06K, Fertigungsverfahren GI/VA,  
Sinterprogramm 4) nach dem Sinterprozess. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Deutlich kann der poröse Innenbereich vom kompakten Außenbereich ohne Makroporen 
unterschieden werden (Abb. 65). Es ließen sich makroskopisch weder im Außenbereich noch 
im Innenbereich der gesinterten β-TCP-Formkörper Risse feststellen. Auffällig ist eine 
ungleichmäßige Stärke der kompakten Außenschicht (Abb. 65).  
 
An Hand einer Aufnahme am Lichtmikroskop wurden die Porengröße und die Stärke der 
kompakten Randschicht vermessen (Abb. 66). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Mit den 3D-Wachsbauteilen konnten β-TCP-Formkörper mit komplexeren Porenstrukturen 
gefertigt werden. Abbildung 67 zeigt einen β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-
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Abb. 67. Keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 04X; siehe S. 63, 
Fertigungsverfahren GI/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Stirnfläche. B: Seitenansicht. 
Abb. 68. Probendetails keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 06X; 
siehe S. 63, Fertigungsverfahren GI/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Innenbereich. B: Zusätzlicher 
Porenkanal. 
Wachsbauteil (CAD-Struktur 06X, Fertigungsverfahren GI/VA, Sinterprogramm 4) nach dem 
Sinterprozess.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Ein Vergleich der Abbildung 67 mit Abbildung 56 der am Computer generierten Porenstruktur 
zeigt makroskopisch eine strukturelle Übereinstimmung mit der im gesinterten β-TCP-
Formkörper eingebrachten Porenstruktur. An Hand der Aufnahmen am Lichtmikroskop 
wurden die Details der Probe (Durchmesser der mittleren Durchführung, Stärke der 
kompakten Schicht um die mittlere Durchführung und Durchmesser der zusätzlichen 
Porenkanäle) vermessen (Abb. 68). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
An Hand weiterer Aufnahmen mit dem Lichtmikroskop wurde zudem die Stärke der 
kompakten Randschicht, die Porengröße und der Porenabstand ermittelt (Abb. 69).  
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Abb. 70. Schlickergussverfahren ohne Gipsform mit 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67).  
A: 3D-Wachsbauteil. B: Nach Schlickerguss (Fertigungsverfahren WA/VA; siehe S. 76). 
Abb. 69. Probendetails keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 06X; 
siehe S. 63, Fertigungsverfahren GI/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Kompakte Randschicht.  
B: Porenstruktur. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
4.4.3 Schlickerguss mit Wachsform und Vakuumverfahren 
Um von der äußeren Formgebung einer Gipsform unabhängig zu sein, wurde die 
Außenkontur der β-TCP-Formkörper mittels eines 3D-Wachsbauteils vorgegeben. Abbildung 
70 zeigt ein 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk) vor und nach dem Schlickerguss 
(Fertigungsverfahren WA/VA). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 71 zeigt jeweils einen getrockneten und angeschliffenen β-TCP-Grünkörper mit 
einem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk, Fertigungsverfahren WA/VA) vorbereitet für den 
Sinterprozess.  
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Abb. 72. Keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe 
S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Seitenansicht. B: Aufsicht. 
 
Abb. 71. Schlickergussverfahren ohne Gipsform mit 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67, 
Fertigungsverfahren WA/VA; siehe S. 76). A: Nach Schlickerguss getrocknet. B: Angeschliffen und vorbereitet für 
Sinterprozess. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Durch die Verdunstung des Wassers aus dem β-TCP-Schlicker war die Höhe des 
getrockneten β-TCP-Formkörpers (Abb. 71A) niedriger als die Füllhöhe mit dem β-TCP-
Schlicker (vgl. Abb. 70A). Der Volumenverlust führte jedoch nicht dazu, dass Bereiche der 
innenliegenden 3D-Wachsstruktur außerhalb des β-TCP-Grünkörpers lagen. Bei dem 
angeschliffenen β-TCP-Grünkörper ließen sich deutlich die innenliegende 3D-Wachsstruktur 
und der Randbereich des β-TCP-Grünkörpers ohne 3D-Wachsstruktur erkennen (Abb. 71B). 
 
Abbildung 72 zeigt einen keramischen β-TCP-Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-
Wachsbauteil nach dem Sinterprozess (CAD-Struktur Wpk, Fertigungsverfahren WA/VA,  
Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Der kompakte Randbereich ohne Makroporen lässt sich deutlich von dem makroporösen 
Innenbereich unterscheiden (Abb. 72).  
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Abb. 73. β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur Wp; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA; siehe S. 76). 
A: Angeschliffen und vorbereitet für Sinterprozess. B: Nach Sinterprozess (Sinterprogramm 4). 
Mit dem Fertigungsverfahren WA/VA ließen sich komplett porös aufgebaute Proben, also 
ohne eine kompakte Randschicht fertigen.  
 
Abbildung 73 zeigt einen angeschliffenen β-TCP-Formkörper zur Herstellung eines komplett 
porös aufgebauten keramischen β-TCP-Bauteils vor und nach dem Sinterprozess (CAD-
Struktur Wk, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bei dem angeschliffenen β-TCP-Grünkörper ist deutlich die innenliegende 3D-Wachsstruktur 
durchgängig bis zum äußeren Wachszylinder zu erkennen (Abb. 73A). Dementsprechend 
zeigt der keramische β-TCP-Formkörper eine komplett durchgängige Makroporenstruktur, die 
auch ausgehend von der Mantelfläche vorhanden ist (Abb. 73B). 
 
Mit dem Fertigungsverfahren WA/VA ließen sich komplett kompakte Proben, also ohne eine 
zusätzliche Porenstruktur, fertigen. Abbildung 74 zeigt einen angeschliffenen β-TCP-
Formkörper zur Herstellung eines komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-
Bauteils vor und nach dem Sinterprozess (CAD-Struktur Wk, Fertigungsverfahren WA/VA, 
Sinterprogramm 4). 
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Abb. 74. β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur Wk; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA; siehe S. 76). 
A: Angeschliffen und vorbereitet für Sinterprozess. B: Nach Sinterprozess (Sinterprogramm 4). 
 
Abb. 75. Porengröße keramische β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; 
siehe S. 76). A: Porenstruktur durch pyrolysiertes 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67).  
B: Porenstruktur durch pyrolysiertes 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp; siehe S. 67). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bei dem angeschliffenen β-TCP-Grünkörper ist keine innenliegende 3D-Wachsstruktur 
vorhanden (Abb. 74A). Dementsprechend zeigt der keramische β-TCP-Formkörper eine 
komplett kompakte Struktur ohne zusätzliche Makroporen (Abb. 74B). 
 
Am Lichtmikroskop wurden die Details der gesinterten β-TCP-Formkörper, hergestellt mit 
einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk Abbildung 75A; CAD-Struktur Wp 
Abbildung 75B) vermessen. Abbildung 75A zeigt damit einen außen kompakt und innen 
porös aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörper und 75B einen komplett porös 
aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörper ohne eine kompakte Außenschicht 
(Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
An Hand der Abbildung 75 wurden insbesondere die Porengröße senkrecht zur Zylinderachse 
der keramischen β-TCP-Formkörper vermessen. 
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Abb. 76. Porenstruktur keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; 
siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76).  
A: Übersicht Randbereich. B: Übersicht Innenbereich. 
Abb. 77. Mikrostruktur im Innenbereich eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit pyrolysiertem 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76).  
A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
Die Porenstruktur eines keramischen β-TCP-Formkörpers (innen porös, außen kompakt) mit 
einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk, Fertigungsverfahren WA/VA, 
Sinterprogramm 4) wurde am REM analysiert (Abb. 76). In der Übersicht ließen sich die 
Schleifspuren des Schleifprozesses erkennen. Es war weder ausgehend von den Makroporen 
noch vom Randbereich her eine Rissbildung zu erkennen. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 77 zeigt die Mikrostruktur im Innenbereich der schon in Abbildung 76 analysierten 
Probe.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Übersicht ließ sich ein homogenes Gefüge erkennen (Abb. 77A). Die Mikrostruktur in 
Abbildung 77B ist ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses am Ende des 
Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen entstanden. Aus der 
Detailaufnahme (Abb. 77B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß 
waren.  
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Abb. 78. Porenstruktur keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp; 
siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76).  
A: Übersicht Randbereich. B: Übersicht Innenbereich. 
Abb. 79. Mikrostruktur im Innenbereich eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit pyrolysiertem 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). 
A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
Die Porenstruktur eines keramischen β-TCP-Formkörpers (komplett offenporös) mit einem 
pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp, Fertigungsverfahren WA/VA, 
Sinterprogramm 4) wurde am REM analysiert (Abb. 78). Es war weder ausgehend von den 
Makroporen noch vom Randbereich her eine Rissbildung zu erkennen. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 79 zeigt die Mikrostruktur im Innenbereich der schon in Abbildung 78 analysierten 
Probe.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Übersicht ließ sich ein homogenes Gefüge erkennen (Abb. 79A). Die Mikrostruktur in 
Abbildung 79B ist ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses am Ende des 
Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen entstanden. Aus der 
Detailaufnahme (Abb. 79B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß 
waren.  
 
Bei Verwendung der CAD-Struktur Wk zur Erstellung der 3D-Wachsbauteile wurde keine 
Makroporenstruktur im Innenbereich der hergestellten β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur Wk, 
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Abb. 80. Mikrostruktur eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 
Wk; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
 
Abb. 81. CT-Aufnahme keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; 
siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76); grau ≙ β-TCP, schwarz ≙ 
Porenraum/Hohlraum . A: Bauteilmitte mit Blick parallel zu Zylinderachse. B: Bauteilmitte mit Blick senkrecht 
zur Zylinderachse. 
Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4) nach dem Sinterprozess erzeugt. Abbildung 
80 zeigt die am REM analysierte Mikrostruktur dieser Probe. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Übersicht ließ sich ein homogenes Gefüge erkennen (Abb. 80A). Die Mikrostruktur in 
Abbildung 80B ist ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses am Ende des 
Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen entstanden. Aus der 
Detailaufnahme (Abb. 80B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß 
waren.  
 
Es wurden Aufnahmen mit einem Computertomographie-System (CT-System) durchgeführt. 
Abbildung 81 zeigt eine CT-Aufnahme eines innen porös und außen kompakt aufgebauten 
keramischen β-TCP-Formkörpers (CAD-Struktur Wpk, Fertigungsverfahren WA/VA, 
Sinterprogramm 4)  sowohl senkrecht als auch parallel zu Zylinderachse. 
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Abb. 82. Trocknungsfehler bei Fertigungsverfahren WA/VA. A: Trocknungsfehler und 3D-Wachsbauteil (CAD-
Struktur Wp; siehe S. 67) Beispiel 1. B: Trocknungsfehler und 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk) Beispiel 2. 
An Hand der CT-Aufnahmen (jeweils mittig im Bauteil) konnte die entstandene Porenstruktur 
und der keramische β-TCP-Formkörper beurteilt werden (Abb. 81). Die Porenstruktur im 
Innenbereich, entstanden durch das pyrolysierte 3D-Wachsbauteil, war durchgängig 
offenporös (interkonnektierend), und es war ein kompakter Außenbereich vorhanden. Jedoch 
ließen sich an Hand der CT-Aufnahme auch Fehlbildungen im Gefüge wie zusätzliche Poren, 
sowohl im porösen Innenbereich als auch im kompakten Außenbereich erkennen.  
 
Zudem musste festgestellt werden, dass der Sedimentationsprozess beim 
Fertigungsverfahren WA/VA nicht optimal reproduzierbar war. Es setzte teilweise eine 
Trocknung von oben her ein, was zu einer getrockneten Wulst im oberen Bereich und zu 
großen Fehlstellen im β-TCP-Grünkörper führte (Abb. 82).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Gesinterte Proben mit einem fehlerhaften Sedimentationsprozess führten zu noch weitaus 
größeren Defekten nach dem Sinterprozess als die Gefügefehler, welche in der CT-Aufnahme 
(Abb. 81)  zu erkennen waren. Abbildung 83 zeigt zwei keramische β-TCP-Formkörper mit 
typischen Gefügefehlern, welche durch einen unregelmäßigen Sedimentations- und 
Trocknungsprozess bei Verwendung eines 3D-Wachsbauteils (CAD-Struktur Wp, 
Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4) entstanden waren. 
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Abb. 83. Bauteilfehler keramische β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp; siehe 
S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Bauteilfehler Beispiel 1. B: Bauteilfehler 
Beispiel 2. 
Abb. 84. Schlickergussverfahren ohne Gipsform mit Zentrifugieren und 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; 
siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE; siehe S. 76). A: Nach Schlickerguss in Falcon auf Silikon (hell 
grün) vor Zentrifugieren. B: Nach Zentrifugieren. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
4.4.4 Schlickerguss mit Wachsform, Vakuumverfahren und Zentrifugieren 
Abbildung 84 zeigt ein 3D-Wachsbauteil nach dem Schlickerguss im Falcon vor dem 
Zentrifugieren und nach dem Zentrifugieren. 
 
 
 
 
Durch das Zentrifugieren nach dem Schlickerguss bildete sich eine Wasserschicht im oberen 
Bereich der Proben, und der Feststoffanteil agglomerierte im unteren Bereich (Abb. 84B).  
 
Abbildung 85 zeigt jeweils einen getrockneten und angeschliffenen β-TCP-Grünkörper mit 
einem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE) vorbereitet für 
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Abb. 86. Keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Seitenansicht. B: Stirnfläche [105]. 
 
 
Abb. 85. Schlickergussverfahren ohne Gipsform mit 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE; siehe S. 76). A: Nach Schlickerguss getrocknet. B: Angeschliffen und 
vorbereitet für Sinterprozess. 
den Sinterprozess zur Herstellung eines innen offenporös und außen kompakt aufgebauten 
β-TCP-Formkörpers. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Der getrocknete β-TCP-Grünkörper enthielt komplett die innenliegende 3D-Wachsstruktur 
(Abb. 85A). Bei dem angeschliffenen β-TCP-Grünkörper lassen sich deutlich die 
innenliegende 3D-Wachsstruktur vom Randbereich ohne 3D-Wachsstruktur unterscheiden 
(Abb. 85B). 
 
Abbildung 86 zeigt einen keramischen β-TCP-Formkörper (innen porös, außen kompakt) mit 
einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil nach dem Sinterprozess (CAD-Struktur Wpk, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE,  Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Der kompakte Randbereich ohne Makroporen lässt sich deutlich von dem makroporösen 
Innenbereich unterscheiden (Abb. 86).  
 
A B
5 mm 5 mm
A B
5 mm 5 mm
118 
Abb. 87. β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur Wp; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE; siehe S. 76).  
A: Angeschliffen und vorbereitet für Sinterprozess. B: Nach Sinterprozess (Sinterprogramm 4). 
 
Mit dem Fertigungsverfahren WA/VA/ZE ließen sich komplett porös aufgebaute Proben, also 
ohne eine kompakte Randschicht fertigen. Abbildung 87 zeigt einen angeschliffenen β-TCP-
Formkörper zur Herstellung eines komplett porös aufgebauten β-TCP-Bauteils vor und nach 
dem Sinterprozess (CAD-Struktur Wp, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bei dem angeschliffenen β-TCP-Grünkörper ist deutlich die innenliegende 3D-Wachsstruktur 
durchgängig bis zum äußeren Wachszylinder zu erkennen (Abb. 87A). Dementsprechend 
zeigt der keramische β-TCP-Formkörper eine komplett durchgängige Makroporenstruktur, die 
auch ausgehend von der Mantelfläche des Bauteils vorhanden ist (Abb. 87B). 
 
Mit dem Fertigungsverfahren WA/VA/ZE ließen sich komplett kompakte Proben, also ohne 
eine zusätzliche Porenstruktur fertigen. Abbildung 88 zeigt einen angeschliffenen β-TCP-
Formkörper zur Herstellung eines komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-
Bauteils vor und nach dem Sinterprozess (CAD-Struktur Wk, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, 
Sinterprogramm 4). 
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Abb. 89. Porengröße keramische β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe 
S. 76). A: Porenstruktur durch pyrolysiertes 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67).  
B: Porenstruktur durch pyrolysiertes 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp; siehe S. 67) [105]. 
Abb. 88. β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur Wk; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE; siehe S. 76).  
A: Angeschliffen und vorbereitet für Sinterprozess. B: Nach Sinterprozess (Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bei dem angeschliffenen β-TCP-Grünkörper ist keine innenliegende 3D-Wachsstruktur 
vorhanden (Abb. 88A). Dementsprechend zeigt der keramische β-TCP-Formkörper eine 
komplett kompakte Struktur ohne zusätzliche Makroporen (Abb. 88B). 
 
Am Lichtmikroskop wurden jeweils die Details der gesinterten β-TCP-Formkörper 
(Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4), hergestellt mit einem pyrolysierten 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk Abbildung 89A; CAD-Struktur Wp Abbildung 89B) 
vermessen. Abbildung 89A zeigt einen außen kompakt und innen porös aufgebauten 
keramischen β-TCP-Formkörper und 89B einen komplett porös aufgebauten keramischen β-
TCP-Formkörper ohne eine kompakte Außenschicht. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
An Hand der Abbildung 89 wurden insbesondere die Porengröße senkrecht zur Zylinderachse 
und der Abstand der Poren der keramischen β-TCP-Formkörper vermessen. Zudem konnte 
die Stärke der Randschicht eines innen porös und außen kompakt aufgebauten keramischen 
β-TCP-Formkörpers bestimmt werden (Abb. 89A).  
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Abb. 90. Vergleich Oberflächenstruktur. A: Mantelfläche eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit 
pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, 
Sinterprogramm 4; siehe S. 76). B: Mantelfläche 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 06K). 
An einem keramischen β-TCP-Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-
Struktur Wp, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) wurde die Porengröße auf 
der Mantelfläche des Zylinders vermessen (Abb. 90A). Ebenso wurde das entsprechende 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur 06K) an der Mantelfläche am Mikroskop vermessen (Abb. 90B). 
Es ließ sich deutlich der schichtweise Aufbau des 3D-Wachsbauteils erkennen. Zudem war 
die Oberfläche des Wachsbauteils nicht glatt, sondern endete in nadeligen Fortsätzen, 
insbesondere zu erkennen bei den mittleren Poren des Wachsbauteils (Abb. 90B). Durch den 
Formgebungsprozess zur Herstellung der β-TCP-Formkörper wurde die Oberflächen-
topographie des Wachsbauteils als Abdruck auf der Oberfläche der keramischen β-TCP-
Formkörper abgebildet (Abb. 90A). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Porenstruktur eines innen porös und außen kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-
Formkörpers mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) wurde am REM analysiert (Abb. 91). In 
der Übersicht ließen sich die Schleifspuren des Schleifprozesses erkennen. Es war weder 
ausgehend von den Makroporen noch vom Randbereich her eine Rissbildung zu erkennen. 
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Abb. 91. Porenstruktur keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; 
siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Übersicht Randbereich.  
B: Übersicht Innenbereich [105]. 
Abb. 92. Mikrostruktur im Randbereich eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil 
(CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Übersicht. 
B: Detailaufnahme [105]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 92 zeigt die Mikrostruktur im Randbereich, der schon in Abbildung 91 analysierten 
Probe.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Übersicht war ein homogenes Gefüge zu erkennen (Abb. 92A). Die Mikrostruktur in 
Abbildung 92B ist ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses am Ende des 
Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen entstanden. Aus der 
Detailaufnahme (Abb. 92B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß 
waren.  
 
Abbildung 93 zeigt die Mikrostruktur der Kontaktfläche eines keramischen β-TCP-
Formkörpers mit dem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil im Innenbereich, der schon in 
Abbildung 91 analysierten Probe.  
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Abb. 94. Porenstruktur keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp; 
siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Übersicht Randbereich.  
B: Übersicht Innenbereich [105]. 
Abb. 93. Mikrostruktur an der Kontaktfläche eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit pyrolysiertem 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76).  
A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Übersicht waren die einzelnen Vorsprünge aus β-TCP als direkte Abbildung der 
Oberfläche des schichtweise aufgebauten 3D-Wachsbauteils zu erkennen (Abb. 93A). Die 
Mikrostruktur in Abbildung 93B ist ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses am Ende 
des Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen entstanden. Aus 
der Detailaufnahme (Abb. 93B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß 
waren. Zudem konnte mit dieser Detailaufnahme gezeigt werden, dass sich die Mikroporen 
bis an die Oberfläche der Makroporen fortsetzten. 
 
Die Porenstruktur eines komplett porös aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörpers mit 
einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, 
Sinterprogramm 4) wurde am REM analysiert (Abb. 94). Es war keine Rissbildung weder 
ausgehend von den Makroporen noch vom Randbereich her zu erkennen. 
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Abb. 96. Mikrostruktur eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-
Struktur Wk; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Übersicht.  
B: Detailaufnahme [105]. 
Abb. 95. Mikrostruktur an der Kontaktfläche eines keramischen β-TCP-Formkörpers mit pyrolysiertem 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). 
A: Übersicht. B: Detailaufnahme. 
Abbildung 95 zeigt die Mikrostruktur im Innenbereich, der schon in Abbildung 94 gezeigten 
Probe.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Übersicht waren teilweise die einzelnen Vorsprünge aus β-TCP als direkte Abbildung 
der Oberfläche des schichtweise aufgebauten 3D-Wachsbauteils zu erkennen (Abb. 95A). Die 
erfasste Mikrostruktur in Abbildung 95B ist ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses am 
Ende des Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen entstanden. 
Aus der Detailaufnahme (Abb. 95B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm 
groß waren. Zudem konnte mit dieser Detailaufnahme gezeigt werden, dass sich die 
Mikroporen bis an die Oberfläche der Makroporen fortsetzten. 
 
Bei Verwendung der CAD-Struktur Wk zur Erstellung der 3D-Wachsbauteile wurde keine 
Makroporenstruktur im Innenbereich der hergestellten β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur Wk, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) nach dem Sinterprozess erzeugt. 
Abbildung 96 zeigt die am REM analysierte Mikrostruktur dieser Probe. 
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Abb. 97. CT-Aufnahme keramischer β-TCP-Formkörper mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk; 
siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76); grau ≙ β-TCP, schwarz ≙ 
Porenraum/Hohlraum. A: Bauteilmitte mit Blick parallel zu Zylinderachse. B: Bauteilmitte mit Blick senkrecht 
zur Zylinderachse [105]. 
In der Übersicht ließ sich ein homogenes Gefüge erkennen (Abb. 96A). Die  Mikrostruktur in 
Abbildung 96B ist ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses am Ende des 
Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen entstanden. Aus der 
Detailaufnahme (Abb. 96B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß 
waren.  
 
Es wurden Aufnahmen auch von einem zentrifugierten keramischen β-TCP-Formkörper mit 
einem CT-System durchgeführt. Abbildung 97 zeigt eine CT-Aufnahme eines innen porös und 
außen kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörpers mit einem pyrolysierten 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4)  mittig 
sowohl senkrecht als auch parallel zu Zylinderachse. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
An Hand der CT-Aufnahmen (jeweils mittig im Bauteil) konnte die entstandene Porenstruktur 
beurteilt werden. Es sind kaum noch Fehlstellen im Bauteil zu erkennen. Insbesondere im 
Randbereich zeigten sich keine Defekte im analysierten Bauteil. Die Porenstruktur im 
Innenbereich, entstanden durch die pyrolysierte 3D-Wachsstruktur, war durchgängig 
offenporös (interkonnektierend). Zudem waren nahezu alle Bereiche des 3D-Wachsbauteils 
mit dem Schlicker ausgefüllt worden, was zu einem keramischen β-TCP-Formkörper nahezu 
ohne Fehlstellen führte. Ein Vergleich mit Abbildung 81 zeigt die Verbesserung des Gefüges 
durch die Verwendung des Zentrifugierens. 
 
 
4.4.5 Schwindmaß und Porosität 
Tabelle 13 zeigt die Ergebnisse der Bestimmung des Schwindmaßes der innen porös und 
außen kompakt, komplett porös und komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-
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Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk, Wp und Wk). Die 
Werte repräsentieren den Mittelwert mit Standardabweichung von jeweils zehn Proben, 
hergestellt nach Fertigungsverfahren WA/VA (Sinterprogramm 4) und fünfzehn Proben 
hergestellt nach Fertigungsverfahren WA/VA/ZE (Sinterprogramm 4). 
 
Tab. 13. Schwindmaß keramischer β-TCP-Formkörper mit unterschiedlichen pyrolysierten 3D-Wachsbauteilen und 
verschiedenen Fertigungsverfahren (a: n = 10; b: n = 15 [105]). 
 Schwindmaß (%)  mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil 
Fertigungs-
verfahren CAD-Struktur Wpk CAD-Struktur Wp CAD-Struktur Wk 
WA/VA 2,0 ± 0,2 a 1,5 ± 0,2 a 1,6 ± 0,2 a 
WA/VA/ZE 6,0 ± 0,2 b 6,0 ± 0,3 b 6,7 ± 0,4 b 
 
Die höchste Schwindung zeigten die komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-
Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp) hergestellt nach 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE (Sinterprogramm 4). Die niedrigste Schwindung zeigten die 
komplett porös aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp) hergestellt nach Fertigungsverfahren WA/VA 
(Sinterprogramm 4). 
 
Tabelle 14 zeigt die Ergebnisse der Porositätsbestimmung der innen porös und außen 
kompakt, komplett porös und komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-
Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk, Wp, Wk). Die 
Werte repräsentieren den Mittelwert mit Standardabweichung von jeweils zehn Proben 
hergestellt nach Fertigungsverfahren WA/VA und fünfzehn Proben hergestellt nach 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE (jeweils gesintert mit Sinterprogramm 4) 
 
Tab. 14. Porosität keramischer β-TCP-Formkörper mit unterschiedlichen pyrolysierten 3D-Wachsbauteilen und 
verschiedenen Fertigungsverfahren (a: n = 10; b: n = 15 [105]). 
 Porosität P1emp (Vol.-%)  
Fertigungsverfahren CAD-Struktur Wpk CAD-Struktur Wp CAD-Struktur Wk 
WA/VA 56,8 ± 0,2 a 70,9 ± 0,7 a 37,1 ± 0,2 a 
WA/VA/ZE 55,6 ± 0,9 b 66,9 ± 0,4 b 31,4 ± 0,4 b 
 
Die höchste Porosität zeigten die komplett porös aufgebauten keramischen β-TCP-
Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp Fertigungsverfahren 
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WA/VA, Sinterprogramm 4). Die niedrigste Porosität zeigten die komplett kompakt 
aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-
Struktur Wk, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4).  
 
Die offene Porosität der Mikroporen der komplett kompakten β-TCP-Formkörper, hergestellt 
ohne Zentrifugieren, (CAD-Struktur Wk, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4) war  
(36,5 ± 0,3) Vol.-%. Die offene Porosität der Mikroporen der komplett kompakten β-TCP-
Formkörper, hergestellt ohne Zentrifugieren, (CAD-Struktur Wk, Fertigungsverfahren WA/VA, 
Sinterprogramm 4) war (30,7 ± 0,4) Vol.-% [105]. 
 
Tabelle 15 zeigt die Ergebnisse der Porositätsbestimmung der außen kompakt und innen 
porös aufgebauten β-TCP-Formkörper hergestellt nach Fertigungsverfahren WA/VA und 
WA/VA/ZE (jeweils gesintert mit Sinterprogramm 4). Dabei bedeutet Pin die Porosität des 
offenporösen Innenbereichs und Pout die Porosität des kompakten Außenbereichs. P1(por+komp) 
ist die errechnete Gesamtporosität der innen offenporös und außen kompakt aufgebauten β-
TCP-Formkörper. Pmik und Pmak bezeichnen die Porosität der Mikroporen bzw. der Makroporen 
der komplett porös aufgebauten β-TCP-Formkörper (Pin, P1(por+komp), Pmik, Pmak vgl. S. 70-72).  
 
Tab. 15. Porosität keramischer β-TCP-Formkörper mit unterschiedlichen pyrolysierten 3D-Wachsbauteilen und 
verschiedenen Fertigungsverfahren (a: n = 10; b: n = 15). 
 Porosität (Vol.-%)                    
CAD-Struktur Wpk CAD-Struktur Wp Ferti-
gungs-
verfahren Pin Pout P1(por+komp) Pmik Pmak 
WA/VA 45,4 ± 0,4 a 13,4 ± 0,3 a 58,7 ± 0,5 a 17,2 ± 0,4 a 54 ± 1 a 
WA/VA/ZE 42,8 ± 0,4 b 11,3 ± 0,4 b 54,1 ± 0,6 b 15,2 ± 0,2 b 51,8 ± 0,5 b 
 
Beim Vergleich der beiden Fertigungsverfahren WA/VA und WA/VA/ZE zeigten die einzelnen 
Porositäten bei dem Fertigungsverfahren WA/VA jeweils höhere Werte. 
 
 
4.4.6 Druckfestigkeit 
Tabelle 16 zeigt die Ergebnisse der Bestimmung der Druckfestigkeit der innen porös und 
außen kompakt, komplett porös und komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-
Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wpk, Wp, Wk). Die 
Werte repräsentieren den Mittelwert mit Standardabweichung von jeweils zehn Proben 
hergestellt nach Fertigungsverfahren WA/VA (Sinterprogramm 4) und fünfzehn Proben 
hergestellt nach Fertigungsverfahren WA/VA/ZE (Sinterprogramm 4). 
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Abb. 98. STL-Datensatz der Kompakta einer CT-Aufnahme eines 1 cm Segments eines 
Kaninchenoberarmknochens. A: Rohdaten. B: Numerisch aufgefüllt und geglättet. 
Tab. 16. Druckfestigkeit keramischer β-TCP-Formkörper mit unterschiedlichen pyrolysierten 3D-Wachsbauteilen 
und verschiedenen Fertigungsverfahren (a: n = 10; b: n = 15 [105]). 
 Druckfestigkeit (MPa)  mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil 
Fertigungsverfahren CAD-Struktur Wpk CAD-Struktur Wp CAD-Struktur Wk 
WA/VA 34 ± 3 a 3,6 ± 0,5 a 78 ± 5 a 
WA/VA/ZE 36 ± 2 b 9 ± 1 b 192 ± 7 b 
 
Die höchste Druckfestigkeit zeigten die komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-
Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Wk) hergestellt nach 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE (Sinterprogramm 4). Die niedrigste Druckfestigkeit zeigten 
die komplett porös aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Wp) hergestellt nach Fertigungsverfahren WA/VA 
(Sinterprogramm 4). 
 
 
 
4.5 Biomimetische β-TCP-Implantatstruktur 
Abbildung 98 zeigt den unbearbeiteten STL-Datensatz der Kompakta im Vergleich zum 
numerisch nachbearbeiteten Datensatz. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Bereiche der Kompakta mit geringerer Wandstärke (rechts und links in Abb. 98A) wurden 
virtuell aufgefüllt und die gesamte Oberflächenstruktur geglättet (Abb. 98B). 
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Abb. 100. Keramische β-TCP-Implantatstruktur mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp; siehe S. 
74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Seitenansicht mit Oberseite. B: Aufsicht 
Oberseite. 
Abb. 99. 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp; siehe S. 74) erstellt auf Grundalge der CT-Daten des 
Kaninchenoberarmknochens. A: Vor Schlickerguss B: Nach Formgebung (Fertigungsverfahren WA/VA/ZE; siehe 
S. 76). 
Abbildung 99 zeigt das auf Grundlage des STL-Datensatzes konstruierte und gedruckte 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp) vor dem Schlickerguss und die mit 500er und 1200er 
Siliciumcarbid-Schleifpapier angeschliffene Probe nach der Formgebung (Fertigungsverfahren 
WA/VA/ZE). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Bei dem angeschliffenen β-TCP-Grünkörper lassen sich deutlich die innenliegende 3D-
Wachsstruktur und der Randbereich des β-TCP-Grünkörpers ohne 3D-Wachsstruktur 
erkennen (Abb. 99B). Zudem ist der Querschnitt des in der 3D-Gerüstruktur liegenden 
Zylinders in der Mitte der Probe sichtbar. 
 
Abbildung 100 zeigt eine keramische β-TCP-Implantatstruktur (seitlich und von oben) mit 
einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, 
Sinterprogramm 4). 
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Abb. 101. Keramische β-TCP-Implantatstruktur mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp; siehe S. 
74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Seitenansicht mit Unterseite. B: Aufsicht 
Unterseite. 
Es ist die Außenkontur der Kompakta eines Kaninchenoberarmknochens zu erkennen (Abb. 
100A). Ferner ist die poröse Innenstruktur mit einer Durchführung in der Mitte und der 
kompakte Außenbereich erkennbar (Abb. 100B). 
 
Abbildung 101 zeigt eine keramische β-TCP-Implantatstruktur (seitlich und von unten) mit 
einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, 
Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
Auch von dieser Seite ist die Außenkontur der Kompakta eines Kaninchenoberarmknochens 
zu erkennen (Abb. 101A). Ferner ist die poröse Innenstruktur mit einer Durchführung in der 
Mitte und der kompakte Außenbereich erkennbar (Abb. 101B). 
 
Ein Vergleich der Abbildung 100 und Abbildung 101 mit der am Computer generierten 
Porenstruktur (Abb. 35) und dem entsprechendem 3D-Wachsbauteil (Abb. 99) zeigt eine 
makroskopische Übereinstimmung mit der daraus resultierenden keramischen β-TCP-
Implantatstruktur und der erzeugten Porenstruktur. An Hand einer Aufnahme am 
Lichtmikroskop wurden die Detailstrukturen der keramischen β-TCP-Implantatstrukturen 
vermessen (Abb. 102). 
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Abb. 102. Porengröße keramische β-TCP-Implantatstruktur mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 
Imp; siehe S. 74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Vermessung Porengröße.  
B: Vermessung zentrale Durchführung. 
Abb. 103. CT-Aufnahme keramische β-TCP-Implantatstruktur hergestellt ohne Zentrifugieren mit pyrolysiertem 
3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp; siehe S. 74, Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4; siehe S. 76); 
grau ≙ β-TCP, schwarz ≙ Porenraum/Hohlraum.  
A: Bauteilmitte mit Blick parallel zur Längsachse. B: Bauteilmitte mit Blick senkrecht zur Längsachse. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
An Hand der Abbildung 102 wurden insbesondere die Porengröße senkrecht zur 
Implantatachse und der Abstand der Poren in der keramischen β-TCP-Implantatstruktur 
vermessen. Zudem konnte der Durchmesser der Durchführung in der Mitte der keramischen 
β-TCP-Implantatstruktur bestimmt werden (Abb. 102B).  
 
 
4.5.1 Mikrostrukturanalyse 
Um den positiven Einfluss des Zentrifugierens weiter zu belegen, wurde eine keramische β-
TCP-Implantatstruktur ohne Zentrifugieren gefertigt und mit einem Computertomographie-
System analysiert. Abbildung 103 zeigt die CT-Aufnahme einer keramischen β-TCP-
Implantatstruktur mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp, 
Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4). 
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Abb. 104. CT-Aufnahme keramische β-TCP-Implantatstruktur hergestellt mit Zentrifugieren mit pyrolysiertem 3D-
Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp; siehe S. 74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76); 
grau ≙ β-TCP, schwarz ≙ Porenraum/Hohlraum.  
A: Bauteilmitte mit Blick parallel zur Längsachse. B: Bauteilmitte mit Blick senkrecht zur Längsachse. 
An Hand der CT-Aufnahme (Abb. 103) lassen sich insbesondere in der äußeren kompakten 
Schicht eindeutig Risse erkennen. Die Porenstruktur des porösen Innenbereichs, 
einschließlich des Durchgangs in der Mitte der Probe zur Durchführung einer internen 
Fixierung der Implantatstruktur für den In-Vivo-Einsatz, ist durchgehend vorhanden. 
 
Abbildung 104 zeigt dagegen eine CT-Aufnahme einer keramischen β-TCP-Implantatstruktur 
mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil, mit Zentrifugieren gefertigt (CAD-Struktur Imp, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
An Hand der CT-Aufnahme ließen sich keine Risse in der kompakten Außenschicht erkennen. 
Die Porenstruktur des porösen Innenbereichs, einschließlich des Durchgangs in der Mitte der 
Probe zur Durchführung einer internen Fixierung dieser Implantatstruktur für den In-Vivo-
Einsatz war durchgängig vorhanden. Ein Vergleich der Abbildung 103 mit Abbildung 104 
zeigt die Verbesserung hinsichtlich der Rissvermeidung bei der Herstellung der β-TCP-
Implantatstrukturen bei Verwendung des Zentrifugierens. 
 
Neben den CT-Aufnahmen zur Beurteilung der gesamten Porenstruktur und Detektion 
größerer Defekte in den keramischen β-TCP-Implantatstrukturen wurde auch die 
Mikrostruktur am REM untersucht. Die Porenstruktur einer keramischen β-TCP-
Implantatstruktur mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) wurde am REM analysiert (Abb. 105). In 
der Übersicht ließen sich noch die Schleifspuren des Schleifprozesses erkennen. Es war 
weder ausgehend von den Makroporen noch vom Randbereich her eine Rissbildung zu 
erkennen. 
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Abb. 105. Porenstruktur keramische β-TCP-Implantatstruktur mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 
Imp; siehe S. 74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Übersicht Randbereich.  
B: Übersicht Innenbereich. 
Abb. 106. Mikrostruktur Randbereich keramische β-TCP-Implantatstruktur mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil 
(CAD-Struktur Imp; siehe S. 74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Übersicht. 
B: Detailaufnahme. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Abbildung 106 zeigt die Mikrostruktur im Randbereich, der schon in Abbildung 108 
analysierten Probe. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Übersicht ließ sich ein homogenes Gefüge erkennen (Abb. 106A). Die Mikrostruktur in 
Abbildung 106B war ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses am Ende des 
Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen entstanden. Aus der 
Detailaufnahme (Abb. 106B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen bis zu 10 µm groß 
waren.  
 
Abbildung 107 zeigt die Mikrostruktur der Kontaktfläche einer keramischen β-TCP-
Implantatstruktur mit dem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil im Innenbereich, der schon in 
Abbildung 108 gezeigten Probe.  
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Abb. 107. Mikrostruktur Innenbereich keramische β-TCP-Implantatstruktur mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil 
(CAD-Struktur Imp; siehe S. 74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). A: Übersicht. 
B: Detailaufnahme. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Übersicht sind die einzelnen Vorsprünge aus β-TCP als direkte Abbildung der 
Oberfläche des schichtweise aufgebauten 3D-Wachsbauteils zu erkennen (Abb. 107A). Die 
erfasste Mikrostruktur in Abbildung 107B war ein typisches Gefügebild eines Sinterprozesses 
am Ende des Anfangsstadiums. Sinterhälse bildeten sich aus und erste Korngrenzen 
entstanden. Aus der Detailaufnahme (Abb. 107B) lässt sich erkennen, dass die Mikroporen 
bis zu 10 µm groß waren. Insbesondere konnte durch Abbildung 107B belegt werden, dass 
die Mikroporenstruktur sich bis an die Oberfläche der Makroporen fortsetzte. 
 
 
4.5.2 Festigkeitsuntersuchung 
Tabelle 17 zeigt die Ergebnisse der Festigkeitsuntersuchung zehn keramischer β-TCP-
Implantatstrukturen mit einem pyrolysierten 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur Imp, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4). Bei diesen Bauteilen handelte es sich 
nicht um keine zylindrische Form, sondern in guter Nährung um einen Kegelstumpf. Die Kraft 
war bei der Durchführung der Versuche zur Bestimmung der Druckfestigkeit auf beiden 
Stirnflächen gleich groß. Die höheren mechanischen Spannungen und damit die 
Spannungen, die zum Versagen des Bauteils führten, entstanden an der kleineren 
Auflagefläche. Daher wurde die Druckfestigkeit σ der keramischen β-TCP-
Implantatstrukturen, bezogen auf die kleinere Stirnfläche (35,3 mm²) angegeben. Zusätzlich 
wurde noch die Kraft F beim Versagen des Bauteils dokumentiert. 
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Tab. 17. Druckfestigkeit keramischer β-TCP-Implantatstrukturen mit pyrolysiertem 3D-Wachsbauteil (CAD-
Struktur Imp; siehe S. 74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). σ = Druckfestigkeit, 
F = Kraft bei Bauteilversagen.  
 σ (MPa) F (kN) 
Wert 43 ± 3 1,5 ± 0,1 
 
 
4.5.3 Quantitative Bestimmung der Adsorption und Desorption von rhBMP-2  
Die rhBMP-2-Konzentration der Inkubationslösung (Inkub) und die infiltrierte Menge der 
Inkubationslösung in den keramischen β-TCP-Implantatstrukturen (MInkub) wurde bestimmt. 
Die rhBMP-2-Konzentration wurde mittels ELISA-Messtechnik ermittelt (Kap. 3.3.1) und die 
infiltrierte Menge der Infiltrationslösung in den Implantatstrukturen wurde aus der 
Differenzbestimmung der Masse des Überstandes der Infiltrationslösung vor und nach der 
Infiltration (Kap. 3.3.2) errechnet. Aus der Konzentration der Inkubationslösung und der 
infiltrierten Menge der Inkubationslösung ließ sich die infiltrierte Masse von rhBMP-2   
(MrhBMP-2) berechnen. Die Werte sind in Tabelle 18 zusammengefasst. Die angegebenen 
Werte sind die Mittelwerte mit Standardabweichung von jeweils drei Proben. 
 
Tab. 18. Quantitative Proteinbestimmung. RhBMP-2-Konzentration der Inkubationslösung (Inkub), infiltrierte 
Menge der Inkubationslösung in keramischer β-TCP-Implantatstruktur (MInkub) und Masse inkubiertes rhBMP-2 in 
keramischer β-TCP-Implantatstruktur (MrhBMP-2) (n=3).  
 Inkub (mg rhBMP-2/ml) MInkub (ml) MrhBMP-2 (µg) 
Wert 0,29 ± 0,05 0,153 ± 0,001 44 ± 6 
 
Damit befanden sich im Mittel 44 µg rhBMP-2 in den mit rhBMP-2 infiltrierten β-TCP-
Implantatstrukturen. Nach der Trocknung wurden die mit rhBMP-2 infiltrierten β-TCP-
Implantatstrukturen in destilliertem Wasser bei 37 °C ausgelagert. Zu definierten 
Zeitpunkten wurde das von den Implantatstrukturen abgegebene rhBMP-2 quantitativ mittels 
ELISA-Messtechnik (Kap. 3.3.3) erfasst. Abbildung 108 zeigt die Messwerte der quantitativen 
Bestimmung von rhBMP-2 im Überstand von jeweils drei Proben mit Mittelwert und 
Standardabweichung. 
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Abb. 108. Abgabe rhBMP-2 von den mit rhBMP-2 infiltrierten keramischen β-TCP-Implantatstrukturen (CAD-
Struktur Imp; siehe S. 74, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76) über die Zeit (n=3).
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Die mit rhBMP-2 infiltrierten keramischen β-TCP-Implantatstrukturen wurden zu den im 
Balkendiagramm auf der x-Achse angegebenen Zeitpunkten in neue, mit destilliertem Wasser 
gefüllte Eppendorf-Gefäße, umgesetzt. Die Messwerte der Abbildung 108 zeigen somit die 
Abgabe von rhBMP-2 im Zeitintervall zwischen zwei Messzeitpunkten. Z. B. bedeutet der 
Wert bei 7 Tagen (7d), dass im Zeitintervall vom vierten Tag (4d) bis zum siebten Tag 0,5 ± 
0,1 ng rhBMP-2 von den β-TCP-Implantatstrukturen abgegeben wurde. Um die 
Gesamtabgabe an rhBMP-2 bis zum siebten Tag zu berechnen sind die Messwerte vom 
Zeitintervall 1h, 1d, 2d 4d, und 7d zu summieren. Somit ergibt sich die gesamte Abgabe von 
27,9 ± 0,1 ng rhBMP-2 über den Zeitraum von 14 Tagen aus der Summation aller 
Einzelmesswerte. Zur besseren Übersicht sind die Werte aus Abbildung 108 und die gesamte 
abgegebene Menge rhBMP-2 von den Implantatstrukturen in folgender Tabelle (Tab. 19) 
aufgeführt. 
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Abb. 109. Zeitlicher Verlauf rhBMP-2 in den β-TCP-Implantatstrukturen bei Auslagerung der rhBMP-2 
infiltrierten β-TCP-Implantatstrukturen in 37 °C destilliertem Wasser (CAD-Struktur Imp; siehe S. 74, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76). 
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Tab. 19. Abgabe rhBMP-2 von den infiltrierten β-TCP-Implantatstrukturen (CAD-Struktur Imp; siehe S. 74, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76) im Zeitintervall zwischen dem Umsetzen der 
Implantatstrukturen und die Gesamtabgabe bis zum jeweiligen Messzeitpunkt. 
 Abgabe rhBMP-2 
Zeit im Zeitintervall (ng) Gesamtabgabe (ng)
1h 24 ± 3 24 ± 3 
1d 1,3 ± 0,4 25,3 ± 0,4 
2d 0,7 ± 0,1 26,0 ± 0,1 
4d 0,9 ± 0,3 26,9 ± 0,3 
7d 0,5 ± 0,1 27,4 ± 0,1 
10d 0,2 ± 0,1 27,6 ± 0,1 
14d 0,3 ± 0,1 27,9 ± 0,1 
 
Mit dem Ergebnis der infiltrierten Menge an rhBMP-2 von 44 ± 6 µg (Tab. 18) in den β-TCP-
Implantatstrukturen und der Gesamtabgabe von rhBMP-2 von die Implantatstrukturen (Tab. 
19) ließ sich die Menge von rhBMP-2 zu den jeweiligen Messzeitpunkten auf den β-TCP-
Implantatstrukturen als Differenz bestimmen und graphisch darstellen (Abb. 109). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Nach einer initialen Phase einer vermehrten Abgabe von rhBMP-2 schloss sich eine 
gleichmäßige Abgabe bis zum Ende der Messung an. Die erste Phase der vermehrten Abgabe 
von rhBMP-2 reichte bis zu einem Zeitpunkt von 4 Tagen. Die zweite Phase einer konstanten 
1h 1d 2d 4d 7d 10d 14d
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Abb. 110. β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur Wzell1; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE; siehe S. 76). 
A: Angeschliffen und vorbereitet für Sinterprozess. B: Nach Sinterprozess (Sinterprogramm 4). 
Freigabe des rhBMP-2 begann etwa ab dem vierten Tag und reichte bis zum Ende der 
Messung am vierzehnten Tag.  
 
 
4.6 Zellbiologische Untersuchung 
Abbildung 110 zeigt exemplarisch einen β-TCP-Formkörper vor und nach dem Sinterprozess 
(CAD-Struktur Wzell1, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) wie er (in 
gesinterter Form) für die zellbiologischen Untersuchungen verwendet wurde.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Für die einzelnen zellbiologischen Untersuchungen wurde lediglich der Außendurchmesser 
der Proben angepasst (vgl. CAD-Strukturen Wzell1, Wzell2, Wzell3 Tab. 7)  
 
4.6.1 Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung 
Abbildung 111 zeigt die Messergebnisse der Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung auf der 
Kontrolle (Glasronden) und den keramischen β-TCP-Formkörpern (CAD-Struktur Wzell1, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) mit und ohne rhBMP-2. 
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Abb. 111. Ergebnisse der Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung an Mausfibroblasten (L929-Zelllinie) auf keramischen 
β-TCP-Formkörpern (CAD-Struktur Wzell1; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe 
S. 76) mit und ohne rhBMP-2 und Glasronden (Kontrolle). 
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Das Ergebnis der Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung (Abb. 111) zeigte auf den keramischen β-
TCP-Formkörpern mit und ohne rhBMP-2 als auch auf der Kontrolle (Glasronden) mehr als  
95 % lebende Zellen. 
 
Abbilddung 112A zeigt exemplarisch eine Aufnahme mit dem Lichtmikroskop der 
Doppelfluoreszenzfärbung der L929-Zellen auf einem keramischen β-TCP-Formkörper (CAD-
Struktur Wzell1, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) mit rhBMP-2. Das 
Mikroskop wurde auf die Kontaktfläche des pyrolysierten 3D-Wachsbauteils mit dem β-TCP-
Formkörper fokussiert. Daher erscheinen die Oberflächen der Stege des keramischen β-TCP-
Formkörpers in z-Richtung (aus der Bildebene heraus) als unscharfe Bereiche (Abb. 112A). 
Die schwarzen Bereiche sind die Poren des keramischen β-TCP-Formkörpers. Um 
Auszählungsfehler zu vermeiden, wurden die defokussierten Bereiche vor der Auszählung der 
Zellen virtuell ausgeschnitten. Abbildung 112B zeigt die Aufnahme der Vital-Fluoreszenz-
Doppelfärbung (nur grünes Fluoreszenzsignal) einschließlich der ausgeschnittenen 
defokussierten Bereiche zum Auszählen der lebenden Zellen. 
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Abb. 112. Ergebnisse der Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung eines keramischen β-TCP-Formkörpers (CAD-Struktur 
Wzell1; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76) mit rhBMP-2.  
A: Doppelfärbung mit defokussierten Bereichen. B: Doppelfärbung mit ausgeschnittenen defokussierten 
Bereichen (nur grünes Fluoreszenzsignal) zum Auszählen der lebenden Zellen. 
Abb. 113. Ergebnisse der Proliferation der Mausfibroblasten (L929-Zelllinie) auf keramischen β-TCP-Formkörpern 
(CAD-Struktur Wzell3; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76) mit und ohne 
rhBMP-2 und Well-Platte ohne Proben (Kontrolle). 
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Zum Auszählen der abgestorbenen Zellen (nur rotes Fluoreszenzsignal) wurden die 
identischen Bereiche ausgeschnitten und die abgestorbenen Zellen gezählt. 
 
 
4.6.2 Proliferationsassay 
Abbildung 113 zeigt die Messergebnisse der Proliferation der Zellen auf der Kontrolle 
(Zellkulturplastik) und den keramischen β-TCP-Formkörpern (CAD-Struktur Wzell3, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) mit und ohne rhBMP-2. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
A B
140 
Abb. 114. Ergebnisse der Zytotoxizitätsbestimmung der Mausfibroblasten (L929-Zelllinie) auf keramischen β-TCP-
Formkörpern (CAD-Struktur Wzell3; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76) 
mit und ohne rhBMP-2 und Well-Platte ohne Proben (Kontrolle). 
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Die relative Anzahl der lebenden Mausfibroblasten (L929-Zelllinie) wurde nach einem, zwei, 
drei und vier Tagen sowohl auf den β-TCP-Formkörpern mit und ohne rhBMP-2 als auch auf 
der Kontrolle (Boden einer Zellkulturplatte) bestimmt. Betrachtet man die einzelnen 
Messzeitpunkte, wurde eine vergleichbare Zellzahl auf den β-TCP-Formkörpern mit und ohne 
rhBMP-2 ermittelt. Zudem war die Zellzahl auf dem Kontrollmaterial bei allen vier 
Messzeitpunkten nahezu identisch mit der Zellzahl auf den keramischen β-TCP-Formkörpern 
mit und ohne rhBMP-2. Betracht man den zeitlichen Verlauf der Anzahl der lebenden Zellen, 
dann stieg die Anzahl lebender Zellen kontinuierlich auf allen drei Materialien an. Somit fand 
auf allen drei Materialien ein Zellvermehrung (Proliferation) der Mausfibroblasten statt. Da 
die Anzahl lebender Zellen zu allen vier Messzeitpunkten auf den  β-TCP-Formkörpern mit 
und ohne rhBMP-2 vergleichbar war mit der Anzahl lebender Zellen auf dem Kontrollmaterial, 
war somit auch die Proliferation auf den β-TCP-Formkörpern mit und ohne rhBMP-2 
vergleichbar mit der Proliferation der Zellen auf dem Kontrollmaterial. 
 
 
4.6.3 Zytotoxizitätsassay 
Abbildung 114 zeigt die Messergebnisse der Zytotoxizitätsbestimmung auf der Kontrolle 
(Zellkulturplastik) und den keramischen β-TCP-Formkörpern (CAD-Struktur Wzell3, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) mit und ohne rhBMP-2. 
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Abb. 115. Ergebnisse der Apoptose der Mausfibroblasten (L929-Zelllinie) auf keramischen β-TCP-Formkörpern 
(CAD-Struktur Wzell2; siehe S. 67, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4; siehe S. 76) mit und ohne 
rhBMP-2 und Well-Platte ohne Proben (Kontrolle). 
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Am ersten Messzeitpunkt (nach einem Tag) wurde eine vergleichbare Zytotoxizität der 
Mausfibroblasten (L929-Zelllinie) auf den keramischen β-TCP-Formkörpern mit und ohne 
rhBMP-2 gemessen. Zudem waren die beiden Werte nahezu identisch mit dem gemessenen 
Zytotoxizitätswert der Mausfibroblasten die auf dem Kontrollmaterial (Boden einer 
Zellkulturplatte) ausgesät wurden. Betrachtet man den zweiten Messzeitpunkt (nach vier 
Tagen) ohne Bezug zum ersten Messzeitpunkt, dann zeigte sich ein nahezu identisches 
Ergebnis. Am vierten Tag wurde eine vergleichbare Zytotoxizität der Mausfibroblasten auf 
den keramischen β-TCP-Formkörpern mit und ohne rhBMP-2 gemessen. Zudem waren die 
beiden Werte nahezu identisch mit dem gemessenen Zytotoxizitätswert der 
Mausfibroblasten, die auf dem Kontrollmaterial ausgesät wurden. Ein Vergleich der beiden 
Messzeitpunkte (nach einem Tag und nach vier Tagen) zeigte, dass auf allen drei 
verwendeten Materialien (β-TCP-Formkörpern mit und ohne rhBMP-2 und Kontrollmaterial) 
am ersten Messzeitpunkt höhere Zytotoxizitätswerte ermittelt wurden.  
 
 
4.6.4 Apoptoseassay 
Abbildung 115 zeigt die Messergebnisse des Apoptoseverhaltens der Zellen auf der Kontrolle 
(Zellkulturplastik) und den keramischen β-TCP-Formkörpern (CAD-Struktur Wzell2, 
Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) mit und ohne rhBMP-2. 
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Das Apoptoseverhalten der Mausfibroblasten (929-Zelllinie) am ersten Messzeitpunkt (nach 
einem Tag) war auf den β-TCP-Formkörpern mit rhBMP-2 vergleichbar mit dem 
Apoptoseverhalten der Zellen auf den β-TCP-Formkörpern ohne rhBMP-2. Zudem waren die 
beiden Werte nahezu identisch mit dem gemessenen Apoptoseverhalten der 
Mausfibroblasten, die auf dem Kontrollmaterial (Boden einer Zellkulturplatte) ausgesät 
wurden.  Zum Messzeitpunkt nach vier Tagen zeigten die Zellen auf den β-TCP-Formkörpern 
mit und ohne rhBMP-2 eine vergleichbare Apoptoseaktivität. Im Vergleich zum ersten 
Messzeitpunkt nach einem Tag war jedoch die Apoptoseaktivität nach vier Tagen sowohl bei 
den β-TCP-Formkörpern mit rhBMP-2 also auch ohne rhBMP-2 deutlich erhöht. Das 
Apoptoseverhalten der Zellen auf dem Kontrollmaterial änderte sich mit der Zeit kaum, so 
dass nach dem ersten und vierten Tag eine vergleichbare Apoptoseaktivität der 
Mausfibroblasten auf der Kontrolle vorlag. Somit zeigte sich am vierten Tag nach der Aussaat 
eine erhöhte Apoptoseaktivität der Zellen auf den β-TCP-Formkörpern mit und ohne rhBMP-2 
im Vergleich zum Kontrollmaterial. 
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5 Diskussion 
Ausgangsmaterialien und β-TCP 
Bei der chemischen Analyse der Ausgangsmaterialien (Tab. 9) ist in erster Linie die 
quantitativ höchste Verunreinigungen (Magnesiumoxid) zu diskutieren. Die Menge der 
Verunreinigung war aus medizinischer Sicht als unkritisch einzustufen, da eine gezielte 
Dotierung von β-TCP mit Magnesium keinen negativen Einfluss bei zellbiologischen 
Untersuchungen im Vergleich zu undotiertem β-TCP hat [11]. Darüber hinaus ist Magnesium 
auch in natürlichem Knochen enthalten [13]. Aus materialtechnischer Sicht konnte der 
Dotierung mit Magnesium ein positiver Einfluss zugesprochen werden, da durch die 
Dotierung mit Magnesium die Phasenumwandlungstemperatur von β-TCP nach α-TCP von 
1150 °C auf 1540 °C steigt [55]. Durch eine Dotierung mit Magnesium erweitert sich somit 
das Temperaturprozessfenster zum Sintern der β-TCP-Formkörper, ohne die 
Phasenumwandlung von β-TCP nach α-TCP zu erzeugen. Die Phasenumwandlung geht 
einher mit einer Volumenzunahme, die eine mechanische Beanspruchung des Gefüges 
hervorruft und zu Rissbildungen innerhalb des Bauteils führen kann [84, 146]. Somit können 
β-TCP-Keramiken mit einer Magnesiumdotierung bei weitaus höheren Temperaturen 
gesintert werden, ohne eine Schädigung des Gefüges durch den Phasenübergang 
hervorzurufen. Der Standard für implantierbare Calciumphosphate [7] gibt einen Grenzwert 
von 0,1 Gew.-% an, ab dem Verunreinigungen (Schwermetalle und Arsen haben einen 
niedrigeren Grenzwert) anzugeben sind. In den vorliegenden Ausgangsmaterialen lag neben 
MgO nur Na2O mit 0,12 Gew.-% geringfügig über diesem Grenzwert und die übrigen 
chemischen Verunreinigungen waren kleiner 0,1 Gew.-% (Tab. 9). Damit konnten die 
übrigen chemischen Verunreinigungen der Ausgangsmaterialien neben MgO aus 
biomedizinischer Sicht vernachlässigt werden. 
  
Auffällig bei der Röntgenbeugungsanalyse des unbehandelten Ausgangsmaterials 
(Tricalciumphosphat) waren die großen Peakbreiten im gemessenen 
Röntgenbeugungsdiagramm (Abb. 36). Allgemein weisen große Peakbreiten auf ein gestörtes 
Kristallgitter (Fehlstellen, Baufehler, Versetzungen) bis hin zu amorphen Anteilen hin. Ein 
Vergleich mit der Literatur zeigte, dass das identifizierte Röntgenbeugungsmuster von 
Hydroxylapatit in Verbindung mit den großen Peakbreiten insgesamt dem von calciumarmen 
Hydroxylapatit entsprach [65]. Die allgemeine chemische Formel für calciumarmen 
Hydroxylapatit ist Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2-x (mit 0 < x < 1) [48]. An Hand dieser Formel 
kann erklärt werden, warum nach der Kalzinierung des Ausgangsmaterials neben β-TCP noch 
Hydroxylapatit nachgewiesen wurde (Abb. 37). Nur für x = 1 hat der calciumarme 
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Hydroxylapatit ein Calcium zu Phosphorverhältnis von Ca/P = 1,5 und die chemische Formel 
wird zu Ca9(HPO4)(PO4)5(OH). Die Kalzinierung läuft dann nach folgender Reaktionsgleichung 
ab [65]. 
 
 Ca9(HPO4)(PO4)5(OH)  3Ca3(PO4)2 + H2O      (10) 
 
Liegt ein calciumarmer Hydroxylapatit vor, für den die allgemeine Formel mit x < 1 gilt, ist 
Ca/P > 1,5 und somit entsprechende Anteile an Hydroxylapatit im kalzinierten 
Ausgangsmaterial vorhanden. Ein Vergleich der Peakhöhen von β-TCP zu denen von 
Hydroxylapatit zeigte, dass β-TCP der Hauptbestandteil dieses Phasengemisches war. Das 
Ca/P-Verhältnis des Ausgangsmaterials war also größer 1,5 und kleiner 1,67, wobei aufgrund 
des Hauptanteils von β-TCP das Ca/P-Verhältnis näher an 1,5 lag. Eine quantitative 
Abschätzung des Hydroxylapatitanteils kann dadurch vorgenommen werden, dass 
Hydroxylapatit erst ab einem Anteil von mehr als 3 Gew.-% zuverlässig mittels XRD 
detektiert werden kann [139]. Somit musste ein deutlich höherer Anteil an Hydroxylapatit 
von etwa 10-20 Gew.-% im kalzinierten Ausgangsmaterial vorliegen. Damit ein Ca/P-
Verhältnis von exakt 1,5 eingestellt wurde und so phasenreines β-TCP synthetisiert werden 
konnte, wurde ein homogenes Gemisch aus 94 Gew.-% Tricalciumphosphat und 6 Gew.-% 
CaHPO4 hergestellt und kalziniert. Durch Zugabe von CaHPO4 zum Ausgangsmaterial (94 
Gew.-% Tricalciumphosphat, 6 Gew.-% CaHPO4) wurde der entstandene Hydroxylapatit 
beim Kalzinierungsprozess gemäß folgender Reaktionsgleichung zu β-TCP umgewandelt. 
 
Ca10(PO4)2(OH)2  + 2CaHPO4  4Ca3(PO4)2 + 2H2O    (11) 
 
Damit war nach der Kalzinierung der Mischung aus Tricalciumphosphat und CaHPO4 nur noch 
β-TCP als einzige kristallographische Phase mittels XRD detektierbar und der 
Hydroxylapatitanteil somit kleiner als 3 Gew.-% (Abb. 38). Nach dem Standard für 
implantierbare Calciumphosphate [7] wird ein Anteil von mehr als 95 Gew.-% β-TCP 
gefordert, um als phasenreines β-TCP zu gelten, was somit bei dem synthetisierten β-TCP in 
der vorliegenden Arbeit erfüllt wurde. Es wird vermutet, dass der Hersteller des 
Ausgangsmaterials (Tricalciumphosphat) in ähnlicher Weise vorging, um das Ca/P-Verhältnis 
anzupassen, was den Anteil an CaHPO4 schon im Ausgangsmaterial erklären würde (Abb. 
36). Der Vergleich der chemischen Analyse des kalzinierten Tricalciumphosphats und der 
Mischung aus Tricalciumphosphat und CaHPO4 zeigte eine Änderung des Anteils von 
Calciumoxid bzw. von Phosphoroxid um etwa 0,6 Gew.-% (Tab. 10). Somit hatte eine nur 
geringe Änderung des Calcium- und Phosphorgehalts einen deutlichen Einfluss auf den 
145 
bereits analysierten Phasenbestand der kalzinierten Materialien. Wird bei der Synthese, mit 
dem Ziel zu Herstellung von phasenreinem β-TCP, also nicht exakt vorgegangen, können 
ungewollt deutliche Anteile von Hydroxylapatit entstehen. Es lässt sich sogar in einer 
Publikation bei dem dort dargestellten Röntgenbeugungsdiagramm ein deutlicher zusätzlicher 
Peak (höchstwahrscheinlich Hydroxylapatit) erkennen, obwohl von phasenreinem β-TCP 
ausgegangen wurde [173]. Dies verdeutlicht zudem das sensitive Verhalten des 
Calciumphosphat-Systems bei der Herstellung von phasenreinem β-TCP hinsichtlich der 
Entstehung von Hydroxylapatit. 
 
Schlickerherstellung 
Durch die Aufbereitung des keramischen Schlickers mittels einer Rührwerksmühle (Attritor) 
wurde eine engere Partikelgrößenverteilung (vgl. Abb. 39 mit Abb. 40) und eine 
Verkleinerung der Partikelgröße erreicht. Bei der Aufbereitung wurde kein Abrieb der ZrO2-
Mahlkörper festgestellt, bzw. konnte mit kleiner 0,01 Gew.-% eingegrenzt werden. Beurteilt 
man den Abrieb von bis zu 0,01 Gew.-% an Hand des Standards für implantierbare 
Calciumphosphate [7], dann ist diese Verunreinigung als unkritisch zu bewerten. In dieser 
Norm muss erst ab einem zehnfach höheren Grenzwert von 0,1 Gew.-% die Verunreinigung 
mit ZrO2 angegeben werden. Ein eventueller Abrieb der Polyurethanbeschichtung (Rührwerk 
und Bechereinsatz) ist zu vernachlässigen, da das Polyurethan als organische Verbindung bei 
der thermischen Behandlung für den Sinterprozess ohne Rückstände verbrennt. Ebenso ist 
der Glührückstand des eingesetzten Dispergier- und Verflüssigungsmittels von maximal 0,1 
Gew.-% (bezogen auf 100 % Dispergier- und Verflüssigungsmittel) [205] und von maximal 
0,5 Gew.-% des verwendeten Bindemittels (bezogen auf 100 % Bindemittel) [206] ebenfalls 
vernachlässigbar. Das Ergebnis der Viskositätsmessung des synthetisierten β-TCP-Schlickers 
konnte in drei Bereiche unterteilt werden. Der erste Bereich bis zu einer Scherrate von 100 
1/s zeigte mit einer Verringerung der Viskosität bei steigender Scherrate ein strukturviskoses 
Verhalten an. Die Reduzierung des Fließwiderstandes kann auf die Zerstörung von 
Agglomeraten hindeuten [149]. Im zweiten Bereich zwischen einer Scherrate von 100 1/s bis 
200 1/s verhielt sich der β-TCP-Schlicker weitgehend als newtonsche Flüssigkeit, da die 
Viskosität in diesem Bereich konstant blieb. Im dritten Bereich, ab einer Scherrate von 200 
1/s, stieg die Viskosität mit zunehmender Scherrate, was ein dilatantes Verhalten einer 
Flüssigkeit auszeichnet. Hier führt in der Regel die Wechselwirkung oder Agglomeration der 
Partikel im Schlicker zu einer Steigerung der Viskosität mit steigender Scherrate [149]. 
Insgesamt verhielt sich somit der Schlicker bis auf den zweiten Bereich als nichtnewtonsche 
Flüssigkeit. 
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Schlickergussverfahren und Sinterprozess 
Durch die Ergebnisse der ersten geschlickerten und gesinterten β-TCP-Formkörper ohne eine 
zusätzliche Porosierung (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1), zeigte sich das 
Schlickergussverfahren geeignet, um mit dem synthetisierten Schlicker keramische β-TCP-
Bauteile zu erzeugen. Die zweiteilige Gipsform erleichterte die Entnahme der β-TCP-
Grünkörper und es blieben keine nennenswerten Anhaftungen des Grünkörpers nach dem 
Entformen in der Gipsform zurück. Die Mikrostruktur der gesinterten β-TCP-Formkörper 
zeigte eine Porenstruktur mit einer Porengröße von bis zu 10 µm, was den Anforderungen 
für ein osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial entsprach [98]. Die entstandene Porosität 
von 34,1 Vol.-% der Mikroporen lag oberhalb von 21 Vol.-% für in vivo degradierbare β-TCP-
Implantatmaterialien mit einer zusätzlichen Makroporenstruktur [192] und unterhalb von 44 
Vol.-% für in vivo degradierbare β-TCP-Implantatmaterialien ohne eine zusätzliche 
Makroporenstruktur [17]. Damit lag die Porosität, hervorgerufen durch die Mikroporen, der 
synthetisierten β-TCP-Formkörper ohne eine zusätzliche Makroporenstruktur in der 
medizinisch erforderlichen Größenordnung (Porosität und Porengröße) vor. Darüber hinaus 
zeigten die Ergebnisse zur Bestimmung der offenen Porosität der Mikroporen, dass diese 
Porosität nahezu komplett als offene Porosität vorlag. Die offene Porosität ist als 
entscheidend für die osteointegrativen Eigenschaften von β-TCP anzusehen, da der Knochen 
in das offene Porensystem der Mikroporen einwächst und so das β-TCP-Implantat mit dem 
Knochen verankert [98]. Insgesamt konnten somit erfolgreich die Zielgrößen der 
Mikroporenstruktur für ein potentiell osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial in die β-TCP-
Formkörper integriert werden. Die Druckfestigkeit (100 MPa) der β-TCP-Formkörper 
(Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1) ohne eine zusätzliche Porosierung erreichte 
jedoch nicht die Zielgröße der Druckfestigkeit von kompakten Knochen (120-180 MPa) [90, 
165, 204]. Dabei ist die Druckfestigkeit von β-TCP-Keramiken im Allgemeinen deutlich höher 
(450-650 MPa) [132]. Die in dieser Arbeit hergestellten keramischen β-TCP-Formkörper 
wiesen jedoch eine Porosität von 34,1 Vol.-% auf. Allgemein gilt, dass eine Erhöhung der 
Porosität in keramischen Bauteilen mit einer Verringerung der Druckfestigkeit einhergeht 
[177]. Somit ist davon auszugehen, dass es sich bei der angegebenen Druckfestigkeit von 
450-650 MPa um dicht gesinterte keramische β-TCP-Formkörper weitgehend ohne Poren 
handelt und die Festigkeit dementsprechend höher ist. 
 
Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper ohne Paraffinbeschichtung 
Bei der Verwendung der Polyurethanschaumkörper mit 40 ppi in Kombination mit dem 
Schlickergussverfahren (Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 1) konnte die generelle 
Machbarkeit der Herstellung außen kompakt und innen offenporös aufgebauter keramischer 
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β-TCP-Bauteile gezeigt werden. Die Fertigungstechnik wurde bereits zum Patent angemeldet 
[102]. Der Vergleich zur Struktur des Polyurethanschaums (Abb. 28) zeigte eine gute 
Übereinstimmung mit dem nahezu dreieckigen Querschnitt der einzelnen Stege des 
Schaumkörpers mit dem nahezu dreieckigen Schliffbild (Abb. 48B, Abb. 49A) der 
entstandenen Poren. Somit resultierte die geometrische Struktur des 
Polyurethanschaumkörpers durch die Pyrolyse in eine geometrisch identische Abbildung der 
Porenstruktur. Durch die Fertigungstechnik, den Polyurethanschaum im Durchmesser kleiner 
als den Durchmesser der Vertiefung der Gipsform zu dimensionieren, war die 
Makroporenstruktur wie beabsichtigt nur im Innenbereich der keramischen β-TCP-Bauteile 
vorhanden. Zudem kann gefolgert werden, dass die Makroporenstruktur als offene Porosität 
vorlag. Wie gezeigt werden konnte, war eine geometrisch identische Abbildung der einzelnen 
Stege des Schaumkörpers als Poren in den keramischen β-TCP-Formkörpern vorhanden. 
Zudem lag der auszubrennende Polyurethanschaumkörper als zusammenhängendes 
dreidimensionales Gebilde vor. Daraus kann geschlossen werden, dass dieses 
dreidimensionale Gebilde als eine zusammenhängende und damit offene und 
interkonnektierende Porenstruktur in den keramischen β-TCP-Formkörpern im Innenbereich 
vorhanden war. Die anvisierte erforderliche Porengröße für ein osteokonduktives β-TCP-
Implantatmaterial von 300-800 µm [23, 36, 47] konnte bei Verwendung eines 40 ppi 
Polyurethanschaumkörpers nicht in die keramischen β-TCP-Formkörper eingebracht werden. 
Lediglich eine Porengröße von etwa 200 µm konnte im Innenbereich der β-TCP-Formkörper 
durch die Pyrolyse der Polyurethanschaumkörper erzielt werden. Die Analyse der Mikroporen 
im Innenbereich (bei zusätzlicher Makroporenstruktur) zeigte keine entscheidenden 
strukturellen Unterschiede zu der bereits analysierten und diskutierten Mikroporenstruktur 
der β-TCP-Formkörper, die ohne eine zusätzliche Porosierung erzeugt wurde. Daraus kann 
geschlossen werden, dass ebenfalls die erforderlichen Zielgrößen der Mikroporenstruktur für 
ein potentiell osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial bei Verwendung eines 
Polyurethanschaumkörpers erreicht werden konnten. Jedoch zeigten die keramischen β-TCP-
Formkörper mit einem pyrolysierten Polyurethanschaumkörper eine starke Rissbildung. Eine 
Erklärung für die Rissbildung ist die thermische Ausdehnung des Schaumkörpers bei 
gleichzeitiger Schwindung der keramischen Komponente, wie sie auch von anderen Autoren 
beschrieben wurde [67]. Weitere Untersuchungen, z. B. Bestimmung der Gesamtporosität, 
waren mit diesen keramischen β-TCP-Formkörpern nicht möglich. Die Rissbildung war so 
stark, dass alleine die Handhabung der Proben ohne eine Einbettung in Epoxidharz zu einer 
vollständigen Zerstörung der Bauteile führte. 
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Porosierung mittels Polyurethanschaumkörper mit Paraffinbeschichtung 
Eine Beschichtung der Polyurethanschaumkörper mit Paraffin konnte die Rissbildung durch 
die Polyurethanschaumkörper in den β-TCP-Formkörpern (Fertigungsverfahren GI, 
Sinterprogramm 1) verhindern. Eine Verhinderung der Rissbildung durch die 
Paraffinbeschichtung kann folgendermaßen erklärt werden. Das Paraffin hatte eine 
Erstarrungstemperatur von 53 °C [119]. Wird diese Temperatur während der thermischen 
Behandlung für den sich anschließenden Sinterprozess erreicht, schmilzt die Beschichtung 
und schafft somit Raum für die schon diskutierte thermische Ausdehnung des Polyurethans. 
Damit konnte eine mechanische Beanspruchung aufgrund der thermischen Ausdehnung des 
Polyurethans auf den β-TCP-Formkörper und somit die Rissbildung vermieden werden. Bei 
der strukturellen Analyse der Makroporen zeigte sich das schon bei den unbeschichteten 
Polyurethanschaumkörpern diskutierte dreieckige Schliffbild der entstandenen Poren (Abb. 
53). Die Beschichtung war also so gering, dass keine entscheidenden Unterschiede in der 
Porengeometrie im Vergleich zu einem unbeschichteten Polyurethanschaumkörper 
vorhanden waren (vgl. Abb. 48B,  49A mit Abb. 53). Die erzeugte Porengröße durch den 
paraffinbeschichteten und pyrolysierten Polyurethanschaumkörper war bis zu 400 µm und 
somit in der notwendigen Größenordnung von 300-800 µm für ein osteokonduktives β-TCP-
Implantatmaterial [23, 36, 47]. Die Erhöhung der Porengröße im Vergleich zum 
unbeschichteten Polyurethanschaumkörper ist insbesondere auf Verwendung eines 20 ppi 
Schaumkörpers zurückzuführen. Die einzelnen Stege des 20 ppi Schaumkörpers hatten einen 
größeren Durchmesser als die Stege des 40 ppi Schaumkörpers (Abb. 27). Der größere 
Durchmesser der Stege führte somit zu größeren Makroporen im Innenbereich der 
keramischen β-TCP-Formkörper. Die Analyse der Mikroporen im Innenbereich (bei 
zusätzlicher Makroporenstruktur) zeigte keine entscheidenden strukturellen Unterschiede zu 
der bereits analysierten und diskutierten Mikroporenstruktur der β-TCP-Formkörper, die ohne 
eine zusätzliche Porosierung erzeugt wurde. Daraus kann geschlossen werden, dass 
ebenfalls die erforderlichen Zielgrößen der Mikroporenstruktur für ein potentiell 
osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial, bei Verwendung eines paraffinbeschichteten 
Polyurethanschaumkörpers, erreicht werden konnten. Darüber hinaus konnte belegt werden, 
dass diese Mikroporenstruktur sich bis an die Oberfläche der Makroporen, entstanden durch 
die Pyrolyse des paraffinbeschichteten Polyurethanschaumkörpers, fortsetzte (Abb. 54B). 
Damit konnte belegt werden, dass ein solcher keramischer β-TCP-Formkörper auch über 
potentiell osteointegrative Eigenschaften, ausgehend von der Oberfläche der Makroporen, 
verfügt. Die ermittelte Gesamtporosität von 37,5 Vol.-% der keramischen β-TCP-Formkörper 
mit einem paraffinbeschichteten und pyrolysierten Polyurethanschaumkörper verfehlte die 
Zielgröße von 50-70 Vol.-% Porosität [31 , 58, 109] für ein osteokonduktives β-TCP-
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Implantatmaterial. Um die Porosität im Innenbereich zusätzlich zu steigern, wurde die 
Paraffinbeschichtung des Polyurethanschaumkörpers mehrmals durchgeführt. Dies hatte zur 
Folge, dass keine Beschichtung mehr stattfand, sondern die Poren des Schaums nahezu 
komplett mit Paraffin verschlossen wurden. Darüber hinaus war es schwierig, die Porosität, 
Porengröße und Interkonnektivität durch eine gezielte Modifizierung des 
Polyurethanschaumkörpers unabhängig voneinander einstellen zu können. Daher war 
insgesamt die Verwendung eines Polyurethanschaums zur Erzeugung der 
Makroporenstruktur im Innenbereich der keramischen β-TCP-Formkörper, trotz der 
Verbesserung durch die Paraffinbeschichtung, nicht zufriedenstellend.  
 
Porosierung mittels 3D-Kunststoffbauteilen 
Um die medizinisch relevanten Eigenschaften der Makroporenstruktur im Innenbereich der 
keramischen β-TCP-Formkörper für ein osteokonduktives β-TCP-Implantatmaterial (300-800 
µm Porengröße, 50-70 Vol.-% Porosität, offene Porosität) zu erreichen, wurde die 
geometrische Auslegung des Platzhaltermaterials virtuell am Computer erstellt. Die virtuell 
erstellten CAD-Strukturen konnten mit einem generativen Fertigungsverfahren als 
dreidimensionale Kunststoffbauteile gefertigt werden. Problematisch war die Entfernung des 
Stützmaterials aus den 3D-Kunststoffbauteilen. Das Standardverfahren zur Entfernung des 
Stützmaterials ist ein Wasserstahl-Verfahren in Kombination mit einem Bad aus 2 %-iger 
Natronlauge. Damit konnte jedoch nur das Stützmaterial an der Außenkontur der 3D-
Kunststoffbauteile entfernt werden. Das in den 3D-Kunststoffbauteilen befindliche 
Stützmaterial konnte nur unzureichend mit dieser Methode gereinigt werden. Erst der 
achtundvierzig Stunden dauernde Reinigungsprozess in 2 %-iger Natronlauge in einer 
rotierenden PE-Flasche konnte eine vollständige Reinigung der 3D-Kunststoffbauteile 
gewährleisten (Abb. 55B, Abb. 56B). Die 3D-Kunststoffbauteile führten jedoch zu keinen 
guten Ergebnissen bei der Herstellung keramischer β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren 
GI, Sinterprogramm 1). Die β-TCP-Formkörper waren nach dem Sinterprozess teilweise 
komplett zerstört (Abb. 57). Eine Erklärung für die massive Schädigung der β-TCP-
Formkörper während der thermischen Behandlung für den Sinterprozess lieferte eine 
Untersuchung der 3D-Kunststoffbauteile bei verschiedenen Temperaturen (Abb. 59). Das 
Temperaturverhalten der 3D-Kunststoffbauteile zeigte eine Verringerung des Durchmessers 
der 3D-Kunststoffbauteile bei 200 °C, wobei die Pyrolyse noch gering war (Abb. 59B). Ab 
250 °C war eine starke Pyrolyse, verbunden mit einem Aufschäumen des 3D-
Kunststoffbauteils zu beobachten (Abb. 59C). Wurden diese Bauteile als 
Porosierungsmaterial verwendet, dann schädigte das Zusammenziehen der 3D-
Kunststoffbauteile bis 200 °C das noch nicht gesinterte Gefüge des Grünkörpers zum ersten 
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Mal, während ab 250 °C das Gefüge durch die hohe Gasentwicklung und Aufschäumen des 
Kunststoffs ein zweites Mal geschädigt wurde. Auf Grund dieser Erkenntnis wurden zwei 
Strategien verfolgt, um das Sinterergebnis der β-TCP-Formkörper zu verbessern. Die erste 
Strategie war, verschiedene Sinterprogramme mit kleineren Aufheizraten und verschiedenen 
Haltepunkte der Temperatur zu verwenden (Sinterprogramm 2 und Sinterprogramm 3), um 
der Schädigung durch die Schwindung und die anschließende Pyrolyse der 3D-
Kunststoffbauteile zu vermindern. Insbesondere war das Sinterprogramm 3 so ausgelegt, 
dass eine Haltezeit der Temperatur bei 200 °C, also noch vor dem Einsetzen der starken 
Pyrolyse der 3D-Kunststoffbauteile, vorgesehen war. Die zweite Strategie bestand darin, die 
Grünfestigkeit der β-TCP-Formkörper zu steigern, indem der Binderanteil im Schlicker erhöht 
wurde (Schlicker 2 und Schlicker 3). Beide Strategien (Anpassung des Sinterprogramms und 
Erhöhung des Binderanteils) führten, auch in Kombination miteinander, zu keiner 
Verbesserung der Ergebnisse der gesinterten β-TCP-Formkörper mit einem pyrolysierten 3D-
Kunststoffbauteil. Da diese Versuche noch nicht einmal zu einer geringen Verbesserung der 
gesinterten β-TCP-Formkörper führte, wurde ein alternatives generatives 
Herstellungsverfahren zur Erstellung der dreidimensionalen Platzhalterstrukturen verwendet. 
 
Porosierung mittels 3D-Wachsbauteilen und Formgebung mit Gipsform 
Die Wahl eines weiteren generativen Fertigungsverfahrens zur Herstellung der 
dreidimensionalen Platzhalterstrukturen fiel auf ein System, welches wachsbasiertes 
Baumaterial verwendet. Die damit erstellten 3D-Wachsbauteile wurden bereits als 
Platzhaltermaterial zur Herstellung komplett porös aufgebauter Calciumphosphatstrukturen 
benutzt [42, 163]. Die Verwendung des Schlickergussverfahrens in Verbindung mit einem 
3D-Wachsbauteil als Platzhaltermaterial stellte somit eine vielversprechende Kombination 
dar, um innen offenporös und außen kompakt aufgebaute keramische β-TCP-Formkörper zu 
erstellen. Die gesinterten β-TCP-Formkörper, die mit einem 3D-Wachsbauteil (CAD-Struktur 
04F) im Innenbereich geschlickert wurden (Abb. 63), zeigten im Vergleich zu den Proben, die 
mit einem 3D-Kunststoffbauteil hergestellt wurden, nach dem Sinterprozess 
(Fertigungsverfahren GI, Sinterprogramm 4) keine Rissbildung (vgl. Abb. 57 und Abb. 60). 
Jedoch waren in den keramischen β-TCP-Formkörpern teilweise Fehlstellen vorhanden. Der 
gesinterte β-TCP-Formkörper in Abbildung 64 ist ein typisches Beispiel für einen Defekt, wie 
er bei der Verwendung eines 3D-Wachsbauteils in Verbindung mit dem Herstellungs-
verfahren GI auftrat. Dabei ist zu beachten, dass neben der großen Fehlstelle teilweise ein 
poröser Bereich entstand und der kompakte Außenbereich vorhanden war (Abb. 64). 
Vergleicht man zudem das Volumen des entstandenen Lochs im keramischen β-TCP-
Formkörper mit dem Volumen der vereinzelten Partikel am Boden (Abb. 64A), kann 
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geschlossen werden, dass das Volumen der Partikel klein war gegen das Volumen des 
entstanden Lochs. Daher konnte davon ausgegangen werden, dass es sich bei solch einem 
Schadenfall um eine nicht vollständige Befüllung des Wachsbauteils mit Schlicker während 
des Schlickergießens gehandelt haben muss. Dieser Schadenfall ist somit nicht vergleichbar, 
mit den schon diskutierten Ergebnissen bei Verwendung eines 3D-Kunststoffbauteils (z. B. 
Abb.  57). 
 
Um eine vollständige Füllung des 3D-Wachsbauteils mit Schlicker während des 
Schlickergussverfahrens zu erreichen, wurden die 3D-Wachsbauteile vor dem Schlickerguss 
einem Vakuumverfahren unterzogen. Durch die Kapillarwirkung floss der Schlicker nach dem 
Vakuumprozess nicht mehr aus dem 3D-Wachsbauteil heraus und das mit Schlicker 
infiltrierte 3D-Wachsbauteil konnte in der Gipsform platziert werden. Mit Hilfe des 
Vakuumverfahrens konnten routinemäßig auch größere β-TCP-Formkörper gefertigt werden 
(Abb. 65, Abb. 67). Die entstandene Porengröße von 400-500 µm entsprach der Zielgröße 
für ein osteokonduktives β-TCP-Implantatmaterial [23, 36, 47]. Eine Schwierigkeit bestand 
jedoch vor allem darin, die durch den Vakuumprozess mit Schlicker gefüllten 3D-
Wachsbauteile mittig in der Gipsform zu platzieren. Durch das Vakuumverfahren haftete 
teilweise Schlicker vor dem Einbringen in die Gipsform an der Außenseite der 3D-
Wachsbauteile. Vor dem Einsetzen des 3D-Wachsbauteils in die Gipsform sammelte sich 
meist ein Schlickertropfen durch die Schwerkraft im unteren Bereich des 3D-Wachsbauteils. 
Beim Aufsetzen der Probe wurde diesem Tropfen durch die Gipsform direkt die Flüssigkeit 
entzogen und fixierte das mit Schlicker gefüllte 3D-Wachsbauteil in der Gipsform. Ohne einen 
entsprechenden Aufbau zur Führung und Positionierung des mit Schlicker gefüllten 3D-
Wachsbauteils war es schwierig, das Wachsbauteil per Hand, ohne noch einmal die Position 
zu verändern, direkt mittig in der Gipsform zu positionieren. War das mit Schlicker gefüllte 
3D-Wachsbauteil nicht mittig positioniert, führte dies im Nachgang des Prozesses zu einer 
ungleichmäßigen Wandstärke der kompakten Außenschicht (Abb. 66). Die Stärke der 
Randschicht war 700-1350 µm, wobei bei einer mittigen Fixierung eine konstante Stärke von 
1000 µm zu erwarten war. Durch den erwähnten Schlickertropfen an der Unterseite des mit 
Schlicker gefüllten 3D-Wachsbauteils nach dem Vakuumprozess ergaben sich jedoch noch 
weitere fertigungstechnische Herausforderungen. Befand sich der Tropfen nicht mittig 
sondern seitlich an der Unterseite des 3D-Wachsbauteils, führte das sofortige Trocknen des 
Tropfens an der Gipsform dazu, dass das 3D-Wachsbauteil schief in der Gipsform stand. 
Somit war auch bei einer mittigen Positionierung des mit Schlicker gefüllten 3D-
Wachsbauteils auch eine ungleichmäßige Stärke der kompakten Außenschicht vorhanden. 
Zudem ließen sich komplett porös aufgebaute keramische β-TCP-Formkörper mit dem 
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Fertigungsverfahren GI/VA nur bedingt herstellen. Zur Erstellung eines solchen β-TCP-
Formkörpers musste das 3D-Wachsbauteil die gleiche Dimensionierung in Höhe und 
Durchmesser wie die Vertiefung in der Gipsform aufweisen. Die nach dem Vakuumverfahren 
außen auf dem 3D-Wachsbauteil befindlichen Schlickerreste trockneten beim Einbringen des 
3D-Wachsbauteils direkt an der Gipsform an. Das 3D-Wachsbauteil konnte daher nur wenige 
Millimeter in die Vertiefung eingeführt werden, bevor es in der Gipsform stecken blieb. Ein 
Einführen mit erhöhtem Kraftaufwand resultierte meist in einer starken Beschädigung des 
3D-Wachsbauteils. Aufgrund der oben beschriebenen Schwierigkeiten zur Positionierung des 
3D-Wachsauteils und der Geometrieeinschränkung, keine komplett porös aufgebauten 
keramischen β-TCP-Formkörper fertigen zu können, wurde eine Modifizierung der 
Herstellungstechnik vorgenommen. 
 
Porosierung mittels 3D-Wachsbauteilen und Formgebung ohne Gipsform 
Um die beschriebenen Problematiken zu umgehen, wurde zur äußeren Formgebung anstatt 
einer Gipsform ein zusätzliches 3D-Wachsbauteil verwendet (Fertigungsverfahren WA/VA). 
Dabei wurde bei der virtuellen Konstruktion am Computer die 3D-Wachsstruktur (zur 
Erzeugung der Porosität im Innenbereich der keramischen β-TCP-Formkörper) direkt mit 
dem äußeren 3D-Wachsbauteil (Hohlzylinder) verbunden. Nach dem Gießen des Schlickers 
agglomerierten die β-TCP-Partikel im unteren Bereich des 3D-Wachsbauteils, und das Wasser 
verdunstete. Die Höhe des Außenzylinders war gemäß dem Wasser/Feststoffverhältnis des  
Schlickers so gewählt, dass nach der Verdunstung des Wassers der entstandene Grünkörper 
höher war als die innenliegende Wachsstruktur. Dementsprechend war die innenliegende 
Wachsstruktur komplett in den β-TCP-Grünkörper eingebettet (Abb. 71A). Die Porengröße 
der Makroporen der keramischen β-TCP-Formkörper (CAD-Struktur Wpk und Wp, 
Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4) war 430-552 µm und damit in der 
erforderlichen Größenordnung von 300-800 µm für ein osteokonduktives β-TCP-
Implantatmaterial [23, 36, 47]. Die Gesamtporosität der innen offenporös und außen 
kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörper war 56,8 Vol.-% und der komplett 
porös aufgebauten β-TCP-Formkörper war 70,9 Vol.-%. Damit konnte die Zielgröße von 50-
70 Vol.-% Porosität [31 , 58, 109] für ein osteokonduktives β-TCP-Implantatmaterial erreicht 
oder sogar übertroffen werden. Zudem lag das auszubrennende 3D-Wachsbauteil zur 
Erzeugung der Makroporen als zusammenhängendes dreidimensionales Gebilde vor. Daraus 
kann geschlossen werden, dass dieses dreidimensionale Gebilde als eine 
zusammenhängende und damit offene und interkonnektierende Porenstruktur in den 
keramischen β-TCP-Formkörpern vorhanden war. Die offene Porenstruktur der Makroporen 
wurde zusätzlich durch die CT-Aufnahmen eines innen offenporös und außen kompakt 
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aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörpers (CAD-Struktur Wpk, Fertigungsverfahren 
WA/VA, Sinterprogramm 4) belegt (Abb. 81). Somit konnten alle erforderlichen Zielgrößen 
für ein potentiell osteokonduktives β-TCP-Implantatmaterial (Porengröße, Porosität und 
Interkonnektivität der Makroporenstruktur) unter Verwendung des Fertigungsverfahrens 
WA/VA und Sinterprogramm 4 mit Hilfe der 3D-Wachsbauteile in die keramischen β-TCP-
Formkörper eingebracht werden. Die Porosität der komplett porös aufgebauten keramischen 
β-TCP-Formkörper alleine bezogen auf die Makroporen (Pmak) war 54 Vol.-%. Verglichen mit 
der zu erwartenden Porosität (PE) aus der CAD-Konstruktion Wp von 52 Vol.-%, zeigte sich 
eine gute Übereinstimmung. Somit kann man bei der Berechnung der verschiedenen 
Porositäten (Material und Methoden Gln. 4-8) Pmak durch die von der CAD-Struktur 
vorgegebenen und zu erwartenden Porosität PE ersetzen. Damit brauchen für die 
Gleichungen 4-8 nur noch die Gesamtporosität eines komplett kompakt aufgebauten 
keramischen β-TCP-Formkörpers und dessen Schwindmaß empirisch bestimmt werden. Die 
übrigen Größenangaben für die Gleichungen ergeben sich aus der virtuellen Konstruktion der 
jeweiligen CAD-Struktur. Die errechnete Gesamtporosität P1(por+komp) der innen offenporös 
und außen kompakt aufgebauten β-TCP-Formkörper von 58,7 Vol.-% zeigte mit der 
empirisch bestimmten Gesamtporosität von 56,8 Vol.-% eine gute Übereinstimmung. Zudem 
zeigte die Mikroporenstruktur keine entscheidenden strukturellen Unterschiede zu der bereits 
analysierten und diskutierten Mikroporenstruktur der β-TCP-Formkörper, die ohne eine 
zusätzliche Porosierung hergestellt wurden. Die Mikrostruktur der gesinterten β-TCP-
Formkörper zeigte eine Porenstruktur mit einer Porengröße von bis zu 10 µm, was den 
Anforderungen für ein osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial entspricht [98]. Die 
Gesamtporosität der Mikroporenstruktur eines komplett kompakt aufgebauten keramischen 
β-TCP-Formkörpers (CAD-Struktur Wk, Fertigungsverfahren WA/VA) war 37,1 Vol.-%, wobei 
mit 36,5 Vol.-% die Mikroporen nahezu vollständig als offene Porosität vorlagen. Dieser Wert 
lag oberhalb von 21 Vol.-% Porosität für in vivo degradierbare β-TCP-Implantatmaterialien 
mit einer zusätzlichen Makroporenstruktur [192] und unterhalb von 44 Vol.-% für in vivo 
degradierbare β-TCP-Implantatmaterialien ohne eine zusätzliche Makroporenstruktur [17]. 
Zudem war die Struktur der Mikroporen unabhängig vom jeweiligen verwendeten 3D-
Wachsbauteil (Abbn. 77B, 79B, 80B). Zusammenfassend konnten mit dem 
Fertigungsverfahren WA/VA und dem Sinterprogramm 4 somit alle benötigten Zielgrößen für 
ein potentiell osteokonduktives (Porengröße, Porosität und Interkonnektivität der 
Makroporenstruktur) und potentiell osteointegratives (Porengröße, Porosität und 
Interkonnektivität der Mikroporenstruktur) β-TCP-Implantatmaterial mit Hilfe der jeweiligen 
3D-Wachsbauteile in die keramischen β-TCP-Formkörper integriert werden. Die 
Druckfestigkeit (78 MPa) der β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren WA/VA, 
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Sinterprogramm 4) ohne eine zusätzliche Porosierung erreichte jedoch nicht die Zielgröße 
der Druckfestigkeit von kompakten Knochen (120-180 MPa) [90, 165, 204]. Die 
Druckfestigkeit (3,6 MPa) der β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren WA/VA, 
Sinterprogramm 4) die komplett porös aufgebaut waren, erreichten nahezu die 
Druckfestigkeit der Spongiosa (4-12 MPa) [66, 201]. Die außen kompakt und innen 
offenporös aufgebauten β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4) 
erreichten eine Druckfestigkeit von 34 MPa. Damit konnte eine Steigerung der 
Druckfestigkeit, durch Hinzufügen einer ein Millimeter starken kompakten Randschicht zu 
den komplett porös aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörpern um den Faktor 9,44 
gesteigert werden. Die hohe Steigerung war jedoch vor allem auf die eher niedrigen 
Festigkeitswerte der komplett offenporös aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörper 
zurückzuführen. Als problematisch beim Fertigungsverfahren WA/VA zeigte sich eine oft nicht 
einsetzende Agglomeration der β-TCP-Partikel nach dem Gießen des Schlickers in das 3D-
Wachsbauteil. Der Sedimentationsprozess war somit nicht gut reproduzierbar und führte 
teilweise zu einer fehlerhaften Bildung der β-TCP-Grünkörper (Abb. 82). Eine Erklärung für 
die Fehlbildung könnten unterschiedliche Randbedingungen (z. B. Temperatur, 
Luftfeuchtigkeit oder Zugluft), im Labor sein, die das System bei der Sedimentation 
beeinflusst haben. Zudem zeigte die Viskositätsmessung des Schlickers (Abb. 42) eine stark 
ansteigende Viskosität des Schlickers hin zu niedrigen Scherraten. Mit Erhöhung der 
Viskosität steigt die innere Reibung zwischen den β-TCP-Partikeln. Damit war eine 
Sedimentation der β-TCP-Partikel schon von den rheologischen Eigenschaften des Schlickers 
erschwert. Kamen nun noch geringfügig wechselnde Randbedingungen hinzu, war die 
Trocknung des Schlickers schneller als die Sedimentation der β-TCP-Partikel und eine 
Trocknung der mit Schlicker gefüllten 3D-Wachsbauteile setzte von oben her ein. Das 
während der Trocknung verdunstete Wasservolumen, führte dann zu den Fehlstellen im β-
TCP-Grünkörper (Abb. 82). Auch wenn das Ergebnis der Sedimentation ohne die gerade 
diskutierten Fehlbildungen ablief, zeigte die CT-Aufnahme (Abb. 81) vom Innenbereich der 
Proben einige Fehlstellen/Poren im keramischen β-TCP-Gefüge. Eine Erklärung für diese 
Bauteilfehler ist wiederum die erhöhte Viskosität des Schlickers bei niedrigen Scherraten. Die 
erhöhte Viskosität verhindert eine komplette Füllung der 3D-Wachsbauteile mit den β-TCP-
Partikeln und führt so zu den Fehlstellen/Poren im keramischen β-TCP-Gefüge. Da die 
treibende Kraft zur Sedimentation der β-TCP-Partikel das Schwerefeld der Erde ist, kann 
geschlossen werden, das diese Kraft zu gering war, um eine reproduzierbare Sedimentation 
und Agglomeration der β-TCP-Partikel bei Anwendung des Fertigungsverfahrens WA/VA zu 
bewirken.  
 
155 
Porosierung mittels 3D-Wachsbauteilen mit Vakuum und Zentrifugieren 
Um die Sedimentation durch eine zusätzlich wirkende Kraft zu forcieren, wurde das 
Fertigungsverfahren um ein Zentrifugieren der mit Schlicker befüllten 3D-Wachsbauteile 
erweitertet (Fertigungsverfahren WA/VA/ZE). Die wirkende Zentrifugalkraft auf die β-TCP-
Partikel bewirkte eine reproduzierbare Sedimentation und Agglomeration der β-TCP-Partikel. 
Es traten nicht mehr die problematischen Trocknungsfehler, wie sie ohne das Zentrifugieren 
zu beobachten waren, auf. Die Verbesserung des keramischen β-TCP-Gefüges hinsichtlich 
der Fehlstellen/Poren zeigte der Vergleich der CT-Aufnahmen der keramischen β-TCP-
Formkörper hergestellt mit und ohne Zentrifugieren (Abb. 97, Abb. 81). Im Gegensatz zu 
dem β-TCP-Formkörper, hergestellt ohne Zentrifugieren, sind bei dem β-TCP-Formkörper, 
hergestellt mit Zentrifugieren, kaum noch Fehlstellen/Poren im keramischen Gefüge 
vorhanden. Die Porengröße der Makroporen der keramischen β-TCP-Formkörper (CAD-
Struktur Wpk und Wp, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) war 464-522 µm 
und damit in der erforderlichen Größenordnung von 300-800 µm für ein osteokonduktives β-
TCP-Implantatmaterial [23, 36, 47]. Die Gesamtporosität der innen offenporös und außen 
kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörper war 55,6 Vol.-%. Die Gesamtporosität 
der komplett porös aufgebauten β-TCP-Formkörper war 66,9 Vol.-%. Damit konnte die 
Zielgröße von 50-70 Vol.-% Porosität [31, 58, 109] für ein potentiell osteokonduktives β-
TCP-Implantatmaterial bei diesen beiden Beuteilgeometrien erreicht werden. Zudem lag das 
auszubrennende 3D-Wachsbauteil zur Erzeugung der Makroporen als zusammenhängendes 
dreidimensionales Gebilde vor. Daraus kann geschlossen werden, dass dieses 
dreidimensionale Gebilde als eine zusammenhängende und damit offene und 
interkonnektierende Porenstruktur in den keramischen β-TCP-Formkörpern vorhanden war. 
Die offene Porenstruktur der Makroporen wurde zusätzlich durch die CT-Aufnahmen eines 
innen offenporös und außen kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörpers (CAD-
Struktur Wpk, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) belegt (Abb. 97). Somit 
konnten alle erforderlichen Zielgrößen (Porengröße, Porosität, Interkonnektivität der 
Makroporenstruktur) für ein potentiell osteokonduktives β-TCP-Implantatmaterial unter 
Verwendung des Fertigungsverfahrens WA/VA/ZE und Sinterprogramm 4 mit Hilfe der 3D-
Wachsbauteile in die keramischen β-TCP-Formkörper eingebracht werden. Die Porosität der 
komplett porös aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörpers alleine bezogen auf die 
Makroporen (Pmak) war 51,8 Vol.-%. Verglichen mit der zu erwartenden Porosität (PE) aus der 
CAD-Konstruktion Wp von 52 Vol.-%, zeigte sich eine gute Übereinstimmung. Somit kann bei 
der Berechnung der verschiedenen Porositäten (Material und Methoden Gln. 4-8) Pmak durch 
PE ersetzt werden. Damit brauchen für die Gleichungen 4-8 nur noch die Gesamtporosität 
eines komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörpers (CAD-Struktur Wp, 
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Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) und dessen Schwindmaß empirisch 
bestimmt werden. Die übrigen Größen für die verwendeten Gleichungen ergeben sich aus  
der virtuellen Konstruktion der jeweiligen CAD-Struktur. Die errechnete Gesamtporosität 
P1(por+komp) der innen offenporös und außen kompakt aufgebauten β-TCP-Formkörper von 
54,1 Vol.-% stimmte mit der empirisch bestimmte Gesamtporosität von 55,6 Vol.-% gut 
überein. Die Mikroporenstruktur der gesinterten β-TCP-Formkörper (hergestellt mit 
Zentrifugieren) zeigte einer Porengröße von bis zu 10 µm, was den Anforderungen für ein 
osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial entspricht [98]. Die Gesamtporosität der 
Mikroporenstruktur eines komplett kompakt aufgebauten keramischen β-TCP-Formkörpers 
(CAD-Struktur Wk, Fertigungsverfahren WA/VA/ZE) war 31,4 Vol.-%, wobei mit 30,7 Vol.-% 
die Mikroporen nahezu vollständig als offene Porosität vorlagen. Dieser Wert liegt oberhalb 
von 21 Vol.-% Porosität für in vivo degradierbare β-TCP-Implantatmaterialien mit einer 
zusätzlichen Makroporenstruktur [192] und unterhalb von 44 Vol.-% für in vivo 
degradierbare β-TCP-Implantatmaterialien ohne eine zusätzliche Makroporenstruktur [17]. 
Zudem war die Mikroporenstruktur beim Fertigungsverfahren WA/VA/ZE unabhängig vom 
jeweiligen verwendeten 3D-Wachsbauteil (Abbn. 92B, 93B, 95B, 96B). Darüber hinaus 
konnte belegt werden, dass diese Mikroporenstruktur sich bis an die Oberfläche der 
Makroporen, entstanden durch die Pyrolyse der 3D-Wachsbauteile, fortsetzte (Abbn. 95B, 
93B). Damit konnte gezeigt werden, dass ein solcher keramischer β-TCP-Formkörper gute 
Voraussetzungen für eine osteointegrative Eigenschaft, ausgehend von der Oberfläche der 
Makroporen, verfügt. Zusammenfassend konnten mit dem Fertigungsverfahren WA/VA/ZE 
und dem Sinterprogramm 4 somit alle benötigen Zielgrößen für ein potentiell 
osteokonduktives (Porengröße, Porosität und Interkonnektivität der Makroporenstruktur) und 
potentiell osteointegratives (Porengröße, Porosität und Interkonnektivität der 
Mikroporenstruktur) β-TCP-Implantatmaterial mit Hilfe der jeweiligen 3D-Wachsbauteile in 
den keramischen β-TCP-Formkörpern integriert werden. Vergleicht man die Porositäten der 
gleichen keramischen β-TCP-Formkörper, hergestellt mit und ohne Zentrifugieren, dann 
verfügen die β-TCP-Formkörper hergestellt ohne Zentrifugieren jeweils über die höhere 
Porosität. Dieses Ergebnis ist konsistent mit den schon diskutierten Fehlstellen/Poren im 
keramischen Gefüge der β-TCP-Formkörper, die mit einem 3D-Wachsbauteil ohne 
Zentrifugieren hergestellt wurden (Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4). Die 
Fehlstellen/Poren im Gefüge erhöhen jeweils die Gesamtporosität der keramischen β-TCP-
Formkörper im Vergleich zu den keramischen β-TCP-Formkörpern, die mit Zentrifugieren 
hergestellt wurden (Fertigungsverfahren WA/VA/ZE). Der in dieser Arbeit verwendete 
Zentrifugierprozess war so angeordnet, dass die die Zentrifugalkraft entlang der 
Zylinderachse der geschlickerten 3D-Wachsbauteile wirkte. Diese Anordnung wird auch z. B. 
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dafür verwendet, um mit entsprechend weniger Schlicker dünne keramische Schichten oder 
Schichtsysteme unterschiedlicher keramischer Werkstoffe aufzubauen [106]. In anderen 
Anordnungen wird ein Hohlzylinder in Rotation versetzt. Die Rotationsachse ist parallel zur 
Zylinderachse und damit wirkt die Zentrifugalkraft bei dieser Anordnung senkrecht zur 
Zylinderachse. Die rotierende Hohlzylinder wird mit Schlicker gefüllt und der Grünkörper 
bildet sich an der Innenwand des rotierenden Hohlzylinders. Diese Anordnung wird auch 
vorwiegend dazu verwendet, um dünne keramische Schichten oder Schichtsysteme mit 
unterschiedlichen keramischen Werkstoffen zu erstellen [60, 195]. 
 
Die Druckfestigkeit (192 MPa) der β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, 
Sinterprogramm 4) ohne eine zusätzliche Porosierung übertraf sogar die Zielgröße der 
Druckfestigkeit von kompakten Knochen (120-180 MPa) [90, 165, 204]. Die Druckfestigkeit 
(9 MPa) der β-TCP-Formkörper (Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) die 
komplett porös aufgebaut waren, erreichten die Druckfestigkeit von Spongiosa (4-12 MPa) 
[66, 201]. Die außen kompakt und innen offenporös aufgebauten β-TCP-Formkörper 
(Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) zeigten eine Druckfestigkeit von 36 
MPa. Damit konnte eine Steigerung der Druckfestigkeit, durch Hinzufügen einer ein 
Millimeter starken kompakten Randschicht zu den komplett porös aufgebauten keramischen 
β-TCP-Formkörpern um den Faktor 4 erreicht werden. Vergleicht man die Druckfestigkeiten 
der gleichen keramischen β-TCP-Formkörper, hergestellt mit und ohne Zentrifugieren, dann 
verfügen die β-TCP-Formkörper hergestellt mit Zentrifugieren jeweils über ein höhere 
Druckfestigkeit. Dieses Ergebnis ist konsistent mit der schon diskutierten Erhöhung der 
Porosität der keramischen β-TCP-Formkörper, die mit einem 3D-Wachsbauteil ohne 
Zentrifugieren hergestellt wurden (Fertigungsverfahren WA/VA, Sinterprogramm 4). Eine 
Erhöhung der Porosität geht in der Regel einher mit einer Verringerung der Druckfestigkeit 
keramischer Bauteile [177]. 
 
Vergleicht man die entstandenen Porengrößen in den keramischen β-TCP-Formkörpern  
(430-552 µm) mit der virtuell konstruierten Porengröße (600 µm), dann ist die Porengröße 8-
28 % kleiner als in der CAD-Konstruktion. Alleine durch das Schwindmaß, hervorgerufen 
durch den Sinterprozess, von 1,5-6,7 % ist die kleinere Porengröße in den keramischen β-
TCP-Formkörper nicht zu erklären. Analysiert man das 3D-Wachsbauteil in Abbildung 90B, ist 
der schichtweise Aufbau des Bauteils und eine gezackte Oberfläche, insbesondere an der 
Oberfläche der mittleren Poren, zu erkennen. Diese unvollständig gedruckten Randbereiche 
füllt der Schlicker nach dem Schlickerguss aus. Auf der Oberfläche der keramischen β-TCP-
Formkörper führt dies zu zusätzlichen Vorsprüngen aus β-TCP (Abb. 91, Abb. 93A), als 
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direkte Abbildung der Oberfläche der 3D-Wachsbauteile. Die einzelnen Vorsprünge ragen in 
den Porenraum hinein und verkleinern so den Durchmesser der Poren auf die analysierte 
Porengröße von 430-520 µm. Wie gezeigt wurde, stimmte die erwartete Porosität (PE) von 
52 % mit der ermittelten Porosität der Makroporen (Pmak) von 51,8 % (Fertigungsverfahren 
WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) gut überein. Daraus kann geschlossen werden, dass das 
zusätzliche Volumen durch die einzelnen Vorsprünge klein ist und somit die Porosität der 
Makroporen kaum beeinflusst wurde. Alle in dieser Arbeit verwendeten 3D-Wachsbauteile 
wurden mit der höchsten einstellbaren Schichthöhe des 3D-Wachsdruckers von 51 µm 
gedruckt. Um die gezackten Fortsätze an der Oberfläche der 3D-Wachsbauteile zu 
minimieren, könnte die Schichthöhe des Druckprozesses der 3D-Wachsbauteile verringert 
werden. Eine Verringerung der Schichthöhe auf 38, 24 oder sogar 12 µm ist mit dem 
verwendeten 3D-Wachsdrucker möglich. Die reduzierte Schichthöhe sollte eine Verbesserung 
der Oberflächengüte bewirken und somit die nadeligen Fortsätze an der Oberfläche der 3D-
Wachsbauteile vermindern. Eine Verringerung von 51 µm auf 24 µm Schichthöhe hätte 
jedoch auch eine Verlängerung der Druckzeit zur Folge. Ein Wachsbauteil auf Grundlage der 
CAD-Struktur Wpk hatte bei einer Schichthöhe von 51 µm eine Bauzeit von 8 Stunden, bei 
einer Schichthöhe von 24 µm eine Bauzeit von 17 Stunden. Da der 3D-Wachsdrucker nur 
über eine Baumaterialdüse und eine Stützmaterialdüse verfügt, können mehrer Bauteile nicht 
gleichzeitig gedruckt werden. Nach der Fertigstellung der Schicht eines Bauteils wird die 
Schicht des nächsten Bauteils gedruckt usw. Daher ließe sich kaum eine Zeitersparnis 
erzielen, wenn direkt mehrere Bauteile in einem Druckauftrag erstellt werden. 
 
Biomimetische β-TCP-Implantatstrukturen 
Der STL-Datensatz der Kompakta des Kaninchenoberarmknochens wurde insbesondere dahin 
gehend virtuell bearbeitet, dass schmale Randbereiche aufgefüllt wurden (Abb. 98). Die 
Struktur der Kompakta wurde dafür verwendet, um den entsprechenden Hohlraum in der 
Wachsform zu erzeugen, der wiederum die kompakte Randschicht der β-TCP-
Implantatstrukturen erzeugte. Durch das virtuelle Auffüllen der schmalen Randbereiche 
wurden so zu schmale kompakte Randbereiche der daraus entstehenden β-TCP-
Implantatstruktur vermieden. Dies sollte einem mechanischen Versagen der keramischen β-
TCP-Implantatstrukturen aufgrund einer ungleichmäßig starken Randschicht entgegenwirken. 
Bei der Konstruktion des Innenbereichs des 3D-Wachsbauteils für die β-TCP-
Implantatstrukturen wurde die identische Gitterstruktur verwendet, wie sie auch schon für 
den Innenbereich der CAD-Strukturen Wpk bzw. Wp verwendet wurde. Zusätzlich wurde 
noch ein Zylinder mit 2 mm Durchmesser konstruiert, der von einer Seite der 
Implantatstruktur zur anderen verläuft. In Abbildung 99B sind die gerade beschriebenen 
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Konstruktionen im Anschliff des mit Schlicker befüllten und getrockneten 3D-Wachsbauteils 
zu erkennen. Die Porengröße der keramischen β-TCP-Implantatstrukturen 
(Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) war 458-534 µm. Damit war diese 
Porengröße nahezu identisch mit den schon diskutierten komplett porös aufgebauten und 
innen offenporös und außen kompakt aufgebauten keramischen  β-TCP-Formkörpern. Auch 
der Vergleich der Mikrostruktur (Abbn. 105, 106, 107) der β-TCP-Implantatstrukturen 
(Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) zeigte keine entscheidenden 
Unterschiede im Vergleich zu den zylindrischen β-TCP-Formkörpern (Abbn. 91, 92, 93, 94, 
95, 96). Damit kann wie bei den zylindrischen β-TCP-Formkörpern (Fertigungsverfahren 
WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) die gleichen Schlussfolgerungen für die entsprechenden β-
TCP-Implantatstrukturen (Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) gezogen 
werden. Für die erstellten β-TCP-Implantatstrukturen lagen daher alle benötigten Zielgrößen 
hinsichtlich der Porenstruktur (Porengröße, Porosität und Interkonnektivität der Makroporen- 
und Mikroporenstruktur) als Voraussetzung für ein potentiell osteokonduktives und 
osteointegratives β-TCP-Implantatmaterial vor. Die CT-Aufnahme (Abb. 104) einer β-TCP-
Implantatstruktur (Fertigungsverfahren WA/VA/ZE, Sinterprogramm 4) belegt noch einmal 
zusätzlich die entstandene durchgängig offene Porenstruktur im Innenbereich, einschließlich 
einer durchgängigen Durchführung. Die CT-Aufnahme (Abb. 103) einer keramischen β-TCP-
Implantatstruktur, hergestellt ohne Zentrifugieren (Fertigungsverfahren WA/VA, 
Sinterprogramm 4) zeigte deutlich eine mehrfache Rissbildung im Randbereich. Im 
Gegensatz dazu ist in der CT-Aufnahme (Abb. 104) einer keramischen β-TCP-
Implantatstruktur, hergestellt mit Zentrifugieren (Fertigungsverfahren WA/VA, 
Sinterprogramm 4) keine Rissbildung zu erkennen. Wie bei den zylindrischen β-TCP-
Formkörpern schon der positive Einfluss des Zentrifugierens hinsichtlich der Minimierung von 
Fehlstellen und Rissbildung gezeigt wurde, unterstreicht dieses Ergebnis noch einmal die 
Notwendigkeit des Zentrifugierens als Teil des Formgebungsprozesses. Die 
Festigkeitsuntersuchungen der β-TCP-Implantatstrukturen zeigte mit 43 MPa eine 
vergleichbare Festigkeit, wie die außen kompakt und innen porös aufgebauten zylindrischen 
β-TCP-Formkörper. Da die biomimetische β-TCP-Implantatstruktur einer Nachbildung eines 
Segments des Kaninchenoberarmknochens entspricht, wird der Festigkeitswert in Bezug zur 
Festigkeit eines Kaninchenoberarmknochens diskutiert. Aus der Literatur ist die Zugfestigkeit 
des Kaninchenoberarmknochens mit 165 MPa bekannt [4]. Die Zugfestigkeit von Knochen 
liegt etwa in der gleichen Größenordnung wie dessen Druckfestigkeit (Tab. 2) [19]. Damit 
sollte auch die Druckfestigkeit des Kaninchenoberarmknochens in der gleichen 
Größenordnung wie die Zugfestigkeit von 165 MPa liegen. Die Druckfestigkeit der β-TCP-
Implantatstrukturen lag etwa bei einem Viertel dieses Wertes. Ausgehend davon, dass der 
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Knochen bei einer üblichen Bewegungsbelastung nicht bis an die Festigkeitsgrenzen belastet 
wird, ist die erstellte biomimetische β-TCP-Implantatstruktur somit ein aussichtreicher 
Kandidat, über ausreichend Festigkeit zu verfügen, um das entsprechende Knochensegment 
ersetzen zu können. Wobei zu beachten ist, dass im Allgemeinen die Zugfestigkeit 
keramischer Materialien weitaus geringer ist als die Druckfestigkeit und insbesondere die 
Zugfestigkeit von β-TCP-Keramiken nur etwa ein sechstel ihrer Druckfestigkeit aufweist 
[141]. Käme die biomimetische β-TCP-Implantatstruktur in vivo zum Einsatz, dann könnte 
die bei Knochenfrakturen angewandte Fixation mittels Osteosyntheseplatten [111] für eine 
zusätzliche Stabilisierung sorgen. Bei einer entsprechenden Anpassung der äußeren 
Geometrie und Stärke der kompakten Randschicht sollten sich lasttragende biomimetische β-
TCP-Implantatstrukturen mit ausreichender Belastbarkeit auch für andere Röhrenknochen 
fertigen lassen. 
 
Funktionalisierung mit rhBMP-2 
Um den biomimetischen β-TCP-Implantatstrukturen zusätzlich zu den Voraussetzungen für 
eine osteokonduktive und osteointegrative Eigenschaft noch die Voraussetzung für eine 
gesteigerte osteoinduktive Eigenschaft hinzuzufügen, wurden diese mit rhBMP-2 
funktionalisiert. Nach der Inkubation mit rhBMP-2 waren 44 µg rhBMP-2 jeweils in den β-
TCP-Implantatstrukturen vorhanden. Die Menge von rhBMP-2 entsprach dabei der Menge   
rhBMP-2 von 40 µg, wie diese für eine erfolgreiche Überbrückung eines Segmentdefekts bei 
einem In-Vivo-Versuch an einem Rattenoberschenkel verwendet wurde [38]. Daher ist zu 
erwarten, dass die infiltrierte Menge rhBMP-2 ausreichen müsste, um einen positiven 
osteoinduktiven Effekt bei einem In-Vivo-Einsatz der biomimetischen β-TCP-
Implantatstrukturen zu erreichen. Die initiale Abgabe von rhBMP-2 ist mit etwa 30 ng (0,07 
% von ursprünglich 44 µg) gering. Werte anderer Autoren liegen bei einer Freigrabe von 
49,9 % nach einem Tag [183]. Allerdings handelt es sich dabei um β-TCP-Strukturen mit 
einer sehr hohen Porosität von 75 %. Ferner besitzen diese Strukturen keine kompakte 
Randschicht. Dies könnte eine Erklärung dafür sein, warum die biomimetischen β-TCP-
Implantatstrukturen eine deutlich geringere Abgabe zeigen. Arbeiten anderer Autoren haben 
zum Ziel die Abgabekinetik mit einer zusätzlichen Beschichtung (z. B. Trehalose) gezielt zu 
beeinflussen [203]. Dabei konnte gezeigt werden, dass eine erste initiale Abgabe von  
rhBMP-2 von 5 % im Vergleich zu 45 % keine Unterschiede im In-Vivo-Versuch zeigten. Die 
geringe Freigabe von rhBMP-2 von den biomimetischen β-TCP-Implantatstrukturen könnte 
sogar von Vorteil sein, da zu erwarten ist, dass der kompakte Randbereich deutlich 
langsamer degradiert als der makroporöse Innenbereich. So könnte auch noch bei der 
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Degradation des kompakten Randbereichs ausreichend rhBMP-2 für eine osteoinduktive 
Wirkung zur Verfügung stehen. 
 
Zellbiologische Untersuchungen 
Die Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung der L929-Mausfibroblasten zeigte auf den β-TCP-
Formkörpern mit rhBMP-2 99,3 % lebende Zellen und auf den keramischen β-TCP-
Formkörpern ohne rhBMP-2 98 % lebende Zellen. Insgesamt ist der Anteil lebender Zellen 
auf den β-TCP-Formkörpern somit sehr hoch und nur geringfügig weniger als auf dem 
Referenzmaterial (99,9 % lebende Zellen). Ein Unterschied zwischen den keramischen β-
TCP-Formkörpern mit und ohne rhBMP-2 ist kaum vorhanden. Nach der ISO-Norm zur 
Beurteilung der Zytotoxizität von Medizinprodukten [131], gilt ein Material erst als zelltoxisch, 
wenn weniger als 70 % lebende Zellen auf den Proben vorhanden sind. Damit kann in 
Anlehnung an diese Norm insbesondere die Kontaktfläche zwischen β-TCP und dem 
pyrolysierten 3D-Wachsbauteil als nicht zelltoxisch eingestuft werden. Das anvisierte Ziel von 
mehr als 95 % lebenden Zellen, wie es als Zielgröße für die Einstufung als biokompatibles  
Material nötig ist [130], konnte sowohl auf dem Referenzmaterial, als auch auf den 
Probekörpern erreicht werden. Damit konnte gezeigt werden, dass keine zellschädigenden 
Pyrolyseprodukte der 3D-Wachsbauteile an der Oberfläche der gesinterten β-TCP-
Formkörper zurückblieben. 
 
Um das Verhalten der lebenden Zellen zu charakterisieren, wurden die Anzahl der lebenden 
Zellen bis zu einem Zeitraum von vier Tagen und damit das Zellwachstum bzw. 
Zellvermehrung der Zellen bestimmt. Zu allen vier Messzeitpunkten war die Anzahl der 
lebenden Zellen auf den keramischen β-TCP-Formkörpern sowohl mit als auch ohne rhBMP-2 
vergleichbar mit der Zellzahl auf dem Kontrollmaterial. Damit konnte gezeigt werden, dass es 
weder zu einer übermäßigen noch zu einer gehemmten Zellvermehrung auf den β-TCP-
Proben kam. Da der Versuch die Anzahl lebender Zellen über einen Zeitraum von vier Tagen 
zeigte, deutet dies darauf hin, dass auch keine schädlichen Reste des pyrolysierten 3D-
Wachsbauteils vorhanden waren, die sich erst über einen etwas längeren Zeitraum als 
vierundzwanzig Stunden von den Proben lösten.  
 
Um das Verhalten der L929-Mausfibroblasten weiter zu charakterisieren, wurde die 
Zytotoxizität bestimmt. Die Bestimmung der Zytotoxizität der keramischen β-TCP-Formkörper 
sowohl mit, als auch ohne rhBMP-2 zeigte eine vergleichbare Zytotoxizität wie auf dem 
Kontrollmaterial. Dies war sowohl nach einem Tag als auch nach vier Tagen der Fall. Damit 
konnte gezeigt werden, dass die nekrotische Zellschädigung sowohl auf den mit und ohne 
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rhBMP-2 infiltrierten β-TCP-Formkörpern als auch auf dem Kontrollmaterial gleichermaßen 
ausgeprägt war. Die insgesamt höhere Zytotoxizität am ersten Tag, im Vergleich zum vierten 
Tag, könnte auf den Stress der Trypsinbehandlung zum Lösen der Zellen aus den 
Zellkulturflaschen zurückzuführen sein. Eine zu lange Trypsinbehandlung führt zu Schäden 
an den Oberflächenmolekülen der Zellen [158]. Beim ersten Messzeitpunkt der Zytotoxizität, 
ist die Trypsinbehandlung nur rund vierundzwanzig Stunden her und der Stresslevel für die 
Zellen noch dementsprechend hoch. Nach einer Kultivierung über vier Tage haben sich die 
Zellen von der Trypsinbehandlung erholt und das Zytotoxizitätssignal sinkt bei den β-TCP-
Formkörpern sowohl mit, als auch ohne rhBMP-2 und dem Kontrollmaterial im Vergleich zum 
ersten Messzeitpunkt. Eine Verringerung der Einwirkzeit von zwei Minuten des Trypsins 
könnte zu einer Verbesserung führen. 
 
Um das Verhalten der L929-Mausfibroblasten noch weiter zu charakterisieren, wurde die 
Apoptoseaktivität bestimmt. Die Bestimmung der Apoptoseaktivität zeigt den von einer Zelle 
eingeleiteten Selbsttod an. Die Apoptoseaktivität war nach dem ersten Tag auf dem 
Kontrollmaterial etwa genauso hoch wie auf den keramischen β-TCP-Formkörpern. Dabei 
wurde kein Unterschied zwischen den Proben mit und ohne rhBMP-2 festgestellt. Nach dem 
vierten Tag konnte eine deutliche Zunahme der Apoptoseaktivität auf den keramischen β-
TCP-Formkörpern gemessen werden. Dabei war die Zunahme der Apoptoseaktivität auf den 
Proben mit rhBMP-2 etwa genauso hoch, wie bei den Proben ohne rhBMP-2. Die Zellen auf 
dem Kontrollmaterial zeigten jedoch keine gesteigerte Apoptoseaktivität. Im Gegensatz zur 
Nekrose, die stets krankhaft und Folge einer akuten Schädigung von außen ist (Nachweis 
durch die Bestimmung der Zytotoxizität), ist die Apoptose ein geregelter physiologischer 
Vorgang [110]. Die Apoptose ist daher bei Lebewesen ein ständig ablaufender Mechanismus 
z. B. zur Kontrolle der physiologischen Zellzahl. In vivo führt eine gesteigerte 
Apoptoseaktivität zu unerwünschten Zellverlusten, was die Entstehung von degenerativen 
Erkrankungen nach sich ziehen kann [157]. Eine verstärkte Degeneration auf den β-TCP-
Formkörpern muss nicht als negativ gewertet werden, da ein erhöhter zellulärer Abbau auf 
einem degradierbaren Implantatmaterial wie β-TCP auf einen gesteigerten 
Degradationsprozess hindeuten könnte. Ferner handelte es sich bei dem verwendeten 
Kontrollmaterial (Boden der Zellkulturwells) um eine Negativkontrolle. Das heißt, dass eine 
geringe Apoptoseaktivität auf diesem Material erwartet wurde. Um die Steigerung der 
Apoptoseaktivität auf den keramischen β-TCP-Formkörpern genauer bewerten zu können, 
wäre zusätzlich ein Knotrollmaterial nötig, das ein apoptotisches Verhalten weitgehend aller 
Zellen auslöst (Positivkontrolle). Die erhöhte Apoptoseaktivität auf den keramischen β-TCP-
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Formkörpern könnte dann in Bezug zur Positivkontrolle gesetzt werden und beurteilt werden, 
wie hoch die Steigerung im Vergleich zu Negativkontrolle war. 
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6 Schlussfolgerung und Ausblick 
Das erarbeitete Schlickergussverfahren in Kombination mit den Wachsausschmelzformen war 
geeignet, um das Ziel dieser Arbeit zu erreichen, biomimetische β-TCP-Implantatstrukturen 
erstellen zu können. Es ließen sich nach dem Vorbild der natürlichen Röhrenknochenstruktur 
erstmals mit diesem Fertigungsverfahren innen offenporös und außen kompakt aufgebaute 
β-TCP-Implantatstrukturen fertigen. Durch die virtuelle Konstruktion der Negativformen (3D-
Wachsbauteile) konnte unter Einbeziehung von medizinischen computertomographischen 
Daten ein direktes Abbild der Knochengeometrie in ein entsprechendes Segmentimplantat 
umgesetzt werden. Die virtuelle Konstruktion der 3D-Wachsbauteile für den Schlickerguss 
erlaubte es zudem, eine Makroporenstruktur gemäß den medizinischen Anforderungen 
(Porengröße, Porosität, Interkonnektivität) gezielt in den Innenbereich der biomimetischen β-
TCP-Implantatstrukturen einzubringen. Der nach der Formgebung anschließende 
Sinterprozess erzeugte die benötigte Mikroporenstruktur (Porengröße, Porosität, 
Interkonnektivität) und pyrolysierte die Wachsform. Damit konnten alle medizinischen 
Vorgaben für eine potentiell osteokonduktive und osteointegrative β-TCP-Implantatstruktur 
erfüllt werden. Im Vergleich zu nur porös aufgebauten Implantaten konnte die Festigkeit 
durch die kompakte Außenschicht signifikant gesteigert werden. Somit könnten auch 
lasttragende Implantationsgebiete zukünftig mit den in dieser Arbeit erstellten β-TCP-
Implantatstrukturen versorgt werden. Darüber hinaus bietet das Verfahren nicht nur die 
Möglichkeit, beliebige Strukturen in Anlehnung an die natürliche Röhrenknochenstruktur 
(außen kompakt und innen offenporös) zu fertigen. Durch die Verwendung von CT-Daten 
individueller Knochendefekte bietet die erarbeitete Fertigungstechnik dieser Arbeit das 
Potenzial, beliebige β-TCP-Implantatstrukturen, angepasst an den jeweiligen 
patientenindividuellen Knochendefekt, erstellen zu können. Um die medizinische Relevanz als 
Knochenersatzmaterial weiter zu steigern, wurden die biomimetischen β-TCP-
Implantatstrukturen mit einem knochenmorphogenen Protein (rhBMP-2) funktionalisiert. 
Damit sollten die biomimetischen β-TCP-Implantatstrukturen zudem eine osteoinduktive 
Eigenschaft aufweisen und somit vergleichbare Heilungschancen wie der zurzeit verwendete 
Goldstandard (autologes Knochenmaterial) zur regenerativen Versorgung von 
Knochendefekten besitzen. Nach den erfolgreichen In-Vitro-Versuchen der vorliegenden 
Arbeit sollte sich als nächster Schritt eine In-Vivo-Testung im Tierversuch anschließen, um 
die Degradation der biomimetischen β-TCP-Implantatstruktur und die Knochenneubildung zu 
quantifizieren. Dies umfasst vorrangig die Entwicklung eines entsprechenden Tiermodells 
(Anzahl der Tiere, Liegezeiten, etc.) und die Ausarbeitung, wie das Implantat im 
Implantationsgebebiet zu fixieren ist. Auf Grundlage der Daten der In-Vivo-Testung könnte 
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Abb. 116. Demonstrator aus β-TCP (innen offenporös, außen kompakt mit mittiger Durchführung für einen 
internen Fixateur) eines zwei Zentimeter langen Segmentersatzes eines menschlichen Oberschenkelknochens. 
A: Seitenansicht. B: Aufsicht. 
Abb. 117. Demonstrator aus β-TCP (offenporös, mit mittiger Durchführung für ein Zahnimplantat) einer 
patientenindividuellen Geometrie auf Grundlage einer CT-Aufnahme zur Augmentation des Kiefers. 
A: Großaufnahme. B: Im Knochendefekt platziert. 
es in Zukunft möglich sein, entsprechende β-TCP-Implantatstrukturen für den klinischen 
Einsatz zu fertigen. Der Anwendung wären dann kaum Grenzen gesetzt und es könnte z. B. 
ein zwei Zentimeter langer keramischer β-TCP-Segmentersatz eines menschlichen 
Oberschenkelknochens mit dem in dieser Arbeit entwickelten Fertigungsverfahren erstellt 
werden (Abb. 116). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Ausarbeitung und Fertigung von β-TCP-Implantatstrukturen für patientenindividuelle 
Lösungen auf Grundlage computertomographischer Daten könnte in Zukunft z. B. auch bei 
Kieferaugmentationen verwendet werden (Abb. 117). 
 
 
 
 
 
Darüber hinaus ist das erarbeitete Fertigungsverfahren nicht auf den Werkstoff β-TCP 
beschränkt. Bei Anpassung der keramischen Aufbereitung lassen sich auch andere für 
Medizinprodukte relevante keramische Werkstoffe wie Aluminiumoxid oder Zirkonoxid zu 
einem Schlicker verarbeiten. Die in dieser Arbeit erarbeitete Prozesstechnik der Formgebung 
A B
1 cm 1 cm
A B
5 mm 1 cm
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mittels Wachsausschmelzformen könnte dann auch auf diese Werkstoffe übertragen werden. 
So könnten sich weitere medizinische Einsatzgebiete wie etwa die Fertigung keramischer 
Zahnkronen und -brücken ergeben. Neben den keramischen Werkstoffen könnte die 
Prozesstechnik in gleicher Weise auch auf metallische Werkstoffe übertragen werden. Anstatt 
eines keramischen Pulvers als Ausgangsmaterial könnte ein metallisches Pulver verwendet 
werden. Insgesamt könnten somit Bauteile aus unterschiedlichen Werkstoffen erstellt 
werden, wodurch sich so ein weites Anwendungsfeld des erarbeiteten Fertigungsverfahrens 
erschließen könnte. 
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7 Zusammenfassung 
In der vorliegenden Arbeit wurde systematisch untersucht, wie eine Implantatstruktur aus 
Beta-Tricalciumphosphat (β-TCP) erstellt werden kann, die im Sinne der Biomimetik die 
Struktur eines natürlichen Röhrenknochens (innen offenporös, außen kompakt) nachahmt. 
Hintergrund dieser wissenschaftlichen Fragestellung war, dass zurzeit verfügbare β-TCP-
Implantatstrukturen für den regenerativen Knochenersatz nicht über einen kompakten 
Außenbereich verfügen, sondern nur komplett porös aufgebaut sind. Die Festigkeit der nur 
porös aufgebauten Strukturen ist jedoch gering, so dass sich der klinische Einsatz auf nicht-
lasttragende Operationsgebiete beschränkt. Um die Festigkeit von β-TCP-Implantat-
strukturen gezielt zu steigern, diente die natürliche Struktur des Röhrenknochens als Vorbild. 
Die Strategie zur Erzeugung einer solchen Struktur aus β-TCP bestand darin, das 
Schlickergussverfahren und eine Platzhaltertechnik zur gezielten Porosierung des 
Innenbereichs miteinander zu kombinieren. Das Platzhaltermaterial sollte dabei im 
Innenbereich der keramischen β-TCP-Bauteile die gewünschte Porenstruktur durch Pyrolyse 
des Platzhaltermaterials entstehen lassen. Als Grundlage der Versuche wurde zunächst 
phasenreines β-TCP synthetisiert. Dabei wurde das synthetisierte β-TCP sowohl chemisch 
(Röntgenfluoreszenzanalyse), als auch hinsichtlich der Phasenreinheit (Röntgen-
beugungsanalyse) untersucht. Mit dem synthetisierten β-TCP wurde ein keramischer 
Schlicker hergestellt, wobei für die keramische Aufbereitung eine Rührwerksmühle zum 
Einsatz kam. Der synthetisierte Schlicker wurde hinsichtlich der Korngröße und der Viskosität 
charakterisiert und es konnte in Vorversuchen gezeigt werden, dass sich keramische β-TCP-
Vollkörper im Schlickergussverfahren mit einer Gipsform fertigen ließen. Die entstandene 
Mikroporenstruktur, die wichtig für die potentiell osteointegrative Eigenschaft eines β-TCP-
Implantatmaterials ist, wurde am Rastelektronenmikroskop (REM) analysiert. Die Resultate 
zeigten, dass die notwendige Mikroporenstruktur vorhanden war. Um gezielt eine 
Makroporenstruktur im Innenbereich der keramischen β-TCP-Formkörper einzubringen, 
wurde vor dem Schlickerguss ein Polyurethanschaumkörper in der Vertiefung der Gipsform 
eingebracht. Der Polyurethanschaumkörper wurde während der thermischen Behandlung für 
den Sinterprozess pyrolysiert und hinterließ im Innenbereich eine Porenstruktur als direktes 
Abbild des Polyurethanschaumkörpers. Im Randbereich ohne Polyurethanschaumkörper 
wurde eine kompakte Außenschicht im keramischen β-TCP-Formkörper erzeugt. Dieses 
Ergebnis zeigte, dass die Strategie der Kombination aus Schlickergussverfahren und 
Platzhaltermaterial zielführend war, β-TCP-Formkörper zu erstellen, die innen offenporös und 
außen kompakt aufgebaut waren. Jedoch war die Porengröße im Innenbereich zu gering und 
es zeigten sich massive Rissbildungen in den keramischen β-TCP-Formkörpern. Erst durch 
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die Verwendung eines 3D-Wachsdruckers zur Erstellung der Struktur des Platzhaltermaterials 
(3D-Wachsbauteil) konnten rissfreie keramische β-TCP-Formkörper mit einer für ein 
osteokonduktives β-TCP-Implantatmaterial nötigen Porengröße im Innenbereich erstellt 
werden. Die Verfahrenstechnik wurde mit Hilfe eines Vakuumverfahrens zum Einbringen des 
Schlickers in das Platzhaltermaterial und Zentrifugierens soweit optimiert, dass auf eine 
Gipsform zur äußeren Formgebung verzichtet werden konnte. Damit konnte auch die äußere 
Formgebung über eine virtuell konstruierte Geometrie, die als eine Negativform als 3D-
Wachsbauteil gedruckt wurde, vorgegeben werden. Insgesamt konnten durch die Analysen 
am REM, Lichtmikroskop und einem Computertomographie-System belegt werden, dass alle 
nötigen Zielgrößen (Porengröße, Porosität, Interkonnektivität der Makroporen und 
Porengröße, Porosität und Interkonnektivität der Mikroporen) für eine potentiell 
osteokonduktive und osteointegrative Eigenschaft der β-TCP-Formkörper erreicht werden 
konnten. Es konnte die Hypothese bestätigt werden, dass durch die Erstellung keramischer 
β-TCP-Formkörper mit einer offenporösen Innenstruktur und einer kompakten Außenschicht, 
die Festigkeit gegenüber komplett porös aufgebauten β-TCP-Formkörper entscheidend (um 
das Vierfache), gesteigert werden konnte. Derartige β-TCP-Implantatstrukturen, mit der 
daraus resultierenden gesteigerten Festigkeit, sollten es im klinischen Einsatz ermöglichen, 
auch lasttragende Segmentdefekte versorgen zu können. Darüber hinaus konnte die 
Schlickergusstechnik mit den Wachsausschmelzformen so kombiniert werden, dass 
biomimetische β-TCP-Implantatstrukturen auf der Grundlage medizinisch anatomischer CT-
Daten erstellt werden konnten. Damit konnte das vorrangige Ziel dieser Arbeit erreicht 
werden, β-TCP-Implantatstrukturen zu erzeugen, die im Sinne der Biomimetik die natürliche 
Struktur eines Röhrenknochens (innen offenporös, außen kompakt) nachahmen. Die 
biomimetischen β-TCP-Implantatstrukturen wurden zusätzlich mit einem 
knochenwachstumsstimulierenden Protein (rhBMP-2) funktionalisiert, um den 
Implantatstrukturen zusätzlich eine gesteigerte osteoinduktive Eigenschaft hinzuzufügen. Die 
Aufnahme und Abgabe von rhBMP-2 wurde in vitro quantitativ erfasst. Die Resultate initialer 
zellbiologischer Untersuchungen (Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung, Bestimmung der 
Proliferation, Zytotoxizität und der Apoptose) an L929-Mausfibroblasten belegen die 
grundsätzliche Eignung der gefertigten biomimetischen β-TCP-Implantatstrukturen als In-
Vivo-Implantate. Im nächsten Schritt sollte somit die In-Vivo-Testung der biomimetischen β-
TCP-Implantatstrukturen als Knochensegmentersatz an Röhrenknochen erfolgen. 
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Verwendete Software 
3-matic (Materialise) 
Blender (Blender Foundation) 
BView, ModelWorks (Solidscape) 
Excel, Paint, Word (Microsoft) 
ImageJ (National Institutes of Health) 
Photoshop (Adobe) 
WinPLOTR (Laboratoire Léon Brilloin) 
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9 Anhang 
9.1 Symbol-, Abkürzungs-, und Begriffsverzeichnis 
°C  Grad Celsius 
µl  Mikroliter 
µm  Mikrometer 
3D  dreidimensional 
Abb.  Abbildung 
BMP-2  Bone Morphogenetic Protein-2 
BMU  Basic Multicellular Unit 
bzw.  beziehungsweise 
CAD  Computer Aided Design 
cm  Zentimeter 
CT  Computertomographie 
d  Tag 
d. h.  das heißt 
EDTA  Ethylendiamintetraessigsäure 
ELISA  Enzyme Linked Immunosorbent Assay 
FDA  Food and Drug Administration 
FDAt  Fluorescein-Diacetat 
GPa  Gigapascal 
GMP  Good Manufacturing Praxis 
h  Stunde 
ICDD  International Centre for Diffraction Data 
IGF  Insulin-like Growth Factor 
K  Kelvin 
Kap.  Kapitel 
LDH  Lactatdehydrogenase 
min.  Minute 
mm  Millimeter 
MPa  Megapascal 
nm  Nanometer 
PBS  Phosphate Buffered saline 
PDF  Powder Diffraction File 
PdGF  Platelet-derived Growth Factor 
PEG  Polyethylenglykol 
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PMMA  Polymethylmethacrylat 
Ph. eur. European Pharmacopoeia 
PI  Propidiumiodid 
ppi  pores per inch 
REM  Rasterelektronenmikroskop 
RFA  Röntgenfluoreszenzanalyse 
rhBMP-2 rekombinant human Bone Morphogenetic Protein-2 
RT  Raumtemperatur 
S.  Seite 
s.  siehe 
sog.  sogenannt 
STL  Standard Triangulation Language 
Tab.  Tabelle 
TGF-β  Transforming Growth Factor Beta 
UV  ultraviolett 
v. Chr.  vor Christus 
VEGF  Vascular Endothelial Growth Factor 
vgl.  vergleiche 
Vol.  Volumen 
XRD  X-ray diffraction 
z. B.   zum Beispiel 
α-TCP  Alpha-Tricalciumphosphat 
β-TCP  Beta-Tricalciumphosphat 
 
